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µCT Micro-computer tomography (dt. Mikro-Computertomographie) 
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LM Digital light microscopy (dt. Digitale Lichtmikroskopie) 
NaAc Natriumacetat 
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Self-Assembly Nanofiber Freeze-Drying (dt. Selbstorganisierende Nanofaser 
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SEM Scanning Electron Microscopy (dt. Rasterelektronenmikroskopie) 
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Vorwort – Ziele und Strategie 
Die dieser kumulativen Dissertation zugrundliegenden Arbeiten widmen sich der Entwicklung und 
Ausarbeitung von Produktions- und Modifizierungstechniken synthetischer, abbaubarer Polymerfaser 
Schwämme (PFS) für pharmazeutische und Gewebezucht Anwendungen. Jedes der aus diesen 
Arbeiten hervorgegangenen Forschungsmanuskripte wird in der folgenden Zusammenfassung durch 
die Abkürzungen M1, M2 bzw. M3 in Bezug gesetzt. 
 
Zusammenfassung 
Das Ziel dieser Arbeit bestand zunächst darin, bekannte Konzepte der bisher nur auf anorganischen 
Materialien oder nicht-abbaubaren Polymeren basierenden PFS, auch mit abbaubaren Polymeren zu 
realisieren und für Anwendungen in der biomimetischen Gewebezucht nutzbar zu machen.  
M1) Der Fokus wurde auf die Entwicklung von Verfahren zur Herstellung monolithischer PFS aus 
Polylactid (PLA) sowie Mischsystemen aus PLA und Polycaprolacton (PCL) gelegt. Die resultierenden 
PFS-Eigenschaften, die einzelnen Herstellungsschritte und die dafür entscheidenden Einflussfaktoren 
wurden systematisch variiert und analysiert. Hierzu wurden mehrere qualitative als auch quantitative 
Analysen herangezogen. Der Einfluss der Polymereigenschaften sowie ihre chemisch-thermische 
Modifizierbarkeit wurde bestimmt, um den Zusammenhang zwischen Material- und PFS-
Eigenschaften identifizieren und die Grenzen der Leistungsfähigkeit der Systeme evaluieren zu 
können. Hierzu wurde die PFS-Integrität, Belastbarkeit und Elastizität u.a. in Abhängigkeit zur 
thermischen Vernetzung, eingesetzten Faserdichte und unter Einfluss unterschiedlicher Umgebungs-
bedingungen quantifiziert.   
Um die Biokompatibilität und allgemeine Zellkultur Eignung der PFS zu evaluieren wurden statische 
Zellbesiedlungsexperimente durchgeführt. Zell-Verteilung, Zell-Viabilität und Zellpenetration ins 
Innere des PFS wurde ex-situ verfolgt und quantifiziert. Hierzu wurden digitale Licht- (LM), konfokale 
Laser-Raster- (CLSM) sowie Rasterelektronenmikroskopie (SEM) Aufnahmen angefertigt und 
ausgewertet. Die verwendeten, nicht-adhärenten Zellen konnten zwar nahezu ungehindert in den PFS 
eindringen, sich jedoch im Rahmen der Einschränkungen einer statischen Kultur nur oberflächlich 
vermehren. Dieser Umstand sollte später unter Einsatz einer dynamischen Kultur und durch 
Einführen einer chemischen PFS-Biomodifizierung ausgeglichen werden. 
M2) Zwei verschiedene Techniken zur Biomodifizierung von PLA-Schwämmen mit Galaktose (Gal) 
wurden verfolgt, um daraus elektrogesponnene Fasermatten und biomimetische PFS für die Leber-
Gewebezucht herzustellen. Dies geschah durch Kombination von PLA mit Gal in Form eines PLA-
Galaktose Copolymers (Gal-Träger). Die zunächst zu validierende Hypothese war, ob die Gal-





diese für die Zellbesiedlung der PFS förderlich zeigt.  Für die Validierung wurden PLA-Gal Faser-
matten durch Mischen beider Komponenten (PLA/Gal-Träger) über Elektrospinnen (ES) hergestellt,  
anschließend unter statischer Kultur mit unterschiedlichen Leber-Zelltypen gegenüber Referenz-
systemen validiert. Zur Validierung wurde der Einfluss der Galaktose in-situ und ex-situ, in Gegen-
überstellung parallel zellkulturierter Proben aus sowohl PLA-Gal wie auch PLA basierten Referenz-
systemen variabler Hydrophilie quantifiziert. Die in-situ und ex-situ Ergebnisse der Zellkultur mit 
PLA-Gal Fasermatten geben eine signifikant erhöhte Zellaffinität und Proliferationssteigerung 
gegenüber den Referenzsystemen preis. Die Rezeptor-Interaktion von Hepatozyten und Gal wurde in-
situ durch Regulierung mit blockierenden Ionen verfolgt und so verifiziert.   
Nach Validierung wurden die PLA-Gal Fasermatten zu PFS weiterverarbeitet, um ihre Eignung als 
Basis für die Entwicklung einer 3D Leber-biomimetischen Zelltest-Plattform auch unter dynamischer 
Zellkultur zu prüfen. Ein Perfusions-Bioreaktor wurde entwickelt, welcher einen PFS umschließt und 
eine stetige Perfusion des Schwammes ermöglicht. Im Gegensatz zu PLA-PFS, zeigen die Bioreaktor-
Kultur Ergebnisse mit PLA-Gal PFS eine maßgeblich verbesserte, gleichmäßige Zellverteilung 
innerhalb des PFS.   
Um zukünftig die für eine Galaktosylierung von PLA Fasersystemen wie das Misch-Elektrospinn 
Verfahren benötigte Menge an Gal-Träger Material reduzieren zu können, wurde eine Methode zur 
Beschichtung von PLA-Schwämmen entwickelt. Auf Grund einer unerwartet ausgeprägten Photo-
lumineszenz des Gal-Trägers stellten sich CLSM Messungen für den Nachweis der Beschichtung und 
der Analyse seiner Qualität nicht nur als effizient, sondern auch als hoch vielversprechend heraus. Die 
spektroskopisch charakterisierte, ausgeprägte Autofluoreszenz des Gal-Trägers ermöglicht eine 
hochauflösende, 3D Visualisierung galaktosylierter PLA-Gal Fasern und somit des Schwamm Faser-
Netzwerks unter UV-CLSM. Die Ergebnisse belegen, dass monolithische PLA-PFS erfolgreich und 
gleichmäßig mit dem Gal-Träger beschichtet und so nachhaltig biomodifiziert werden können.  
M3) Monolithische PLA-PFS wurden für Untersuchungen mit pharmazeutischer Anwendungsrelevanz 
modifiziert, um sie zur Klärung grundlegender physikalischer und pharmazeutischer Fragestellungen 
einsetzen zu können. Die Weiterentwicklung der PFS beinhaltet deren Beschichtung und 
anschließende Beladung mit physiologisch relevanten Flüssigkeiten, wie eines in der Pharmazie 
gebräuchlichen Öls als Medikamententrägerflüssigkeit. Die äußere und innere PLA-PFS Oberfläche 
wurde mit Poly-(para-xylylen) beschichtet und charakterisiert in Bezug auf die PFS Beschichtungs-
qualität, den Oberflächeneigenschaften sowie der Schwamm-Medium Beladungskapazität. Es wurden 
genaue Analysen der mechanischen Belastbarkeit und Elastizität der PFS in trockenem Zustand sowie 
nach Beladung mit Öl durchgeführt. Hierbei wurden die PFS im Hinblick auf Ihre Fähigkeiten zur Öl-
Rückhaltung und Wiederaufnahme nach Freisetzung unter Kompression, auch bei unterschiedlicher 
prozentualer Öl-Beladung, untersucht.   





möglichen Medikamententrägerflüssigkeiten in den PFS und die Rückhaltung im Schwamm-Gerüst zu 
untersuchen. Im Direktvergleich wurde das Freisetzungsprofil eines Modell-Medikaments im Öl-
beladenen PFS gegenüber der aus „freiem“ Öl analysiert. Mit Mikro-Computertomographie (µCT) und 
Elektronen-paramagnetischer Resonanzspektroskopie (EPR) wurden 3D Aufnahmen der Medium-
Penetration in den PFS angefertigt, analysiert und quantifiziert. Mit Kernspinresonanzspektroskopie 
(NMR) wurde das Verhaltens des freien und im PFS-Gerüst gehaltenen Mediums und seiner 
Interaktion mit dem PFS untersucht. Unterschiede in der molekularen Relaxation und Diffusion der 
Flüssigkeit wurden bestimmt, um die Auswirkungen auf die Freisetzung von Medikamenten 




Anmerkungen zum Anhang 
Basierend auf den Ergebnissen obig zusammengefasster Arbeiten, wurden auch die Möglichkeiten zur 
gezielten Variation der PFS Mikro- und Makrostruktur untersucht. Drei vielversprechende, Methoden 
zur PFS Strukturmodifizierung wurden entwickelt, die eine sowohl zur PLA-PFS Herstellung parallel 
mögliche, aber auch nachträglich steuerbare PFS Porenstrukturierung erlauben. Die entwickelten 
Techniken lassen sich zudem frei kombinieren und sind dabei nicht auf PLA basierte PFS-Systeme 
beschränkt. Sie erhöhen maßgeblich die Vielfalt der PFS-Einstellungsparameter und somit die 










Preface – Aims and Strategy 
The underlying research works of this cumulative thesis are dedicated to the development and 
elaboration of production- and modification techniques for synthetic, degradable polymer fiber 
sponges (PFS) aiming to be used for pharmaceutical and tissue engineering applications. Each 
research manuscript related to this work is correlated to in the following summary, designated as M1, 
M2, or M3, respectively. 
Summary 
The aim of this work was to first adapt known concepts of PFS fabrication, as yet limited to inorganic 
or non-degradable polymer materials, to work with degradable polymers and create biomimicking 
PFS scaffolds that can be used for tissue engineering (TE) applications.  
M1) The focus was set to elaborate a fabrication technique for monolithic PFS using polylactide (PLA) 
and blend-systems of PLA and polycaprolactone (PCL). The resulting PFS-properties, each individual 
fabrication step and the correlating, most relevant impact-factors were systematically varied and 
analyzed. Therefore, both qualitative and quantitative analysis techniques were performed. The 
influence of the polymer used, its properties and chemico-thermal modifiability was determined to 
identify the relationship between material- and PFS-properties and evaluate the limitations and 
performances of the PFS produced. The PFS integrity, resilience and elasticity was quantified under 
varying environment conditions and in dependence on the scaffold-density used and the thermal 
annealing based crosslinking process applied.  
In order to analyze the biocompatibility and general cell-culture applicability of these PFS systems, 
static cell-seeding and cell-culture experiments were performed in a cooperation work. Cell-
distribution, cell-viability, and cell-penetration into PFS was traced and quantified ex-situ. Therefore, 
digital light- (LM), confocal laser-scanning- (CLSM) and electron scanning microscopy imaging (SEM) 
measurements were performed and evaluated. The applied (non-adherent) cells were able to 
infiltrate the sponge, but, due to the static culture and its cell nutrition limitations, cell-proliferation 
was limited to the superficial scaffold regions. This constraint was aimed to be solved by using 
dynamic culturing and introducing biomodifications to the PFS. 
M2) Two different PLA sponge galactose (Gal) biomodification techniques were investigated to create 
electrospun PLA-Gal nonwovens and biomimetic PFS for liver-cell cultivation, by combining PLA with 
Gal using a PLA-Gal copolymer (Gal-carrier). The hypothesis to be validated was, whether the Gal 
moiety of the gal-carrier can come up with the literature-known liver-cell specific cell-affinity and to 





For the Gal-carrier validation, PLA-Gal nonwovens were produced by blending PLA and the PLA-
carrier using electrospinning (ES) and applied in static culture experiments with different cell-types 
and nonwoven references. The validation was used the evaluate and quantify the impact of the Gal 
presence in-situ and ex-situ, using PLA-Gal and PLA-based reference systems of variable hydrophilicity 
as benchmark. The in-situ and ex-situ validation results of PLA-Gal nonwovens reveal a significant 
increase in hepatic cell-affinity and proliferation. The receptor interaction of hepatocytes and Gal was 
verified by regulating cell-interaction with receptor blocking ions, traced in-situ.   
After validation, the PLA-Gal nonwovens were processed into PFS to prove their applicability to use 
them as a basis to create 3D, liver-biomimetic cell-testing platforms. Therefore, a bioreactor was 
designed to fully enclose the PFS and grant its steady perfusion during culture. In contrast to PLA-PFS, 
the bioreactor-culture of PLA-Gal PFS reveals a significantly enhanced distribution of hepatocytes 
within the entire PFS.  
In order to reduce the amount of Gal-carrier necessary for galactosylation of PLA-fiber systems, 
compared to blend-ES, a PLA-PFS coating technique was developed. Due to an unexpected, strongly 
pronounced photoluminescence of the Gal-carrier, CLSM measurements have proven to be highly 
applicable to verify the presence of a PLA-Gal coating and precisely evaluate its distribution quality. 
The pronounced autofluorescence of the Gal-carrier was analyzed spectroscopically and allows for 
high-resolution UV-CLSM imaging to 3D visualize galactosylated PLA-Gal nonwoven fibers and the 
PFS fiber network. The results prove, that the PLA-PFS coating can be successfully and homo-
geneously applied, helping to create more sustainably biomodified scaffolds.  
M3) Monolithic PLA-PFS were modified for pharmaceutic application relevant investigations aiming 
to clarify basic physical and pharmaceutical scientific questionings. The elaboration of the PFS 
includes their coating and subsequent loading with physiologically relevant media, such as a 
pharmaceutically commonly used oil, as possible drug-carrier fluids. The outer- and internal surface 
of PLA-PFS was coated with poly(para-xylylene) and characterized in detail, in regard to the achieved 
coating quality, the surface properties and the sponge fluid-loading capacity. Detailed analysis of the 
PFS’ mechanical resilience and elasticity after compression in dry and oil-loaded state was performed. 
The PFS capability to retain and reabsorb oil after compression release was investigated, also 
including different grades of initial oil-loading.   
Different in-vivo transplantation situations were simulated to allow investigating the fluid-absorption 
and retaining process of PFS. The release profile of a model-drug in an oil-loaded PFS compared to 
free fluid was investigated as well. The 3D fluid-penetration into the PFS was analyzed by micro-
computer tomography (µCT) and electron-paramagnetic resonance spectroscopy (EPR). The behavior 
of free and PFS-bound fluid and its interaction with the PFS was analyzed by nuclear magnetic 
resonance spectroscopy (NMR). Differences in molecular relaxation and diffusion of the fluid inside 





Annotations regarding the appendix 
Based on the results of the above summarized work, the possibilities of targeting the PFS micro- and 
macro structuring were investigated. Three promising techniques of PFS sponge structure 
modification were developed that can be used, for parallel and subsequent PFS pore structuring. The 
techniques significantly expand the diversity of adjusting the PFS characteristics. Additionally, the 
techniques are not limited to PLA based PFS systems and can be freely combined with each other. 







Der menschliche Körper kann zellulär gesundes Gewebe, welches jedoch größere strukturelle 
Beschädigungen erfahren hat, allein nicht vollständig wiederherstellen. Zumeist behilft er sich nur mit 
einer rein oberflächlichen Heilung der betroffenen Bereiche, wenn die strukturelle Basis zur 
Wiederherstellung des Körperteils oder eines Organes fehlt. In nur verhältnismäßig wenigen Fällen 
können ganze Körperteile oder Organe durch ein geeignetes Spenderorgan ersetzt werden. Darüber 
hinaus gibt es keine etablierten Verfahren, die den Körper dabei unterstützen, große und komplexe 
strukturelle Beschädigungen 1:1 selbst wiederherzustellen. Auch Angebot und Nachfrage nach Trans-
plantaten, die u.a. Kreuzproben zur Bestimmung der Wirt-Kompatibilität voraussetzen[2], weiten sich 
unaufhörlich und führen zu hohen Wartezeiten. Entsprechend hoch ist die Nachfrage, universell 
geeignete und zugleich kostengünstige Alternativen zu erschließen. Dies hat eine Vielzahl an Arbeiten 
im Forschungsbereich Gewebezucht hervorgebracht, die sich der Entwicklung verschiedenster 
Zellträger auf Basis natürlicher sowie synthetischer Materialien widmen.[3,4] Es ist jedoch bisher nicht 
oder nur unter hohem Aufwand möglich[5], große Trägersysteme nicht nur oberflächlich, sondern 
ortspezifisch also ganz gezielt und vollständig mit Zellen zu besiedeln.  
In dieser Hinsicht besitzen Polymerfaser Schwämme (PFS) auf Grund Ihrer einfachen Herstellung 
sowie flexibel einstellbaren Eigenschaften ein enormes Potential.[6–8] PFS können in allen 
erdenklichen Formen und Größen hergestellt werden, was auch die Regeneration von komplexen 
Strukturen wie einer kompletten Ohrmuschel[8] erlaubt. Gleichzeitige ist die ultra-hohe Porosität von 
PFS von bis zu 99,8 % eine möglicherweise entscheidende Basis dafür, auch große Proben vollständig 
und kontrolliert zu zellularisieren. Die bisherigen, auf nicht-abbaubare Materialien basierenden 
Verfahren müssen jedoch erst auf abbaubare Polymere adaptiert werden, um auch in-vivo 
Anwendungen und eine Bioassimilierung zu erlauben.[9] Darüber hinaus werden Techniken benötigt, 
um PFS strukturell sowie in Bezug auf Zellkompatibilität weiterentwickeln zu können, damit sie den 
vielfältigen Anforderungen der Gewebezucht in so vielen Anwendungssituationen wie möglich 
gerecht werden können. Dann können PFS flexibel und gezielt z.B. in-vivo als Hilfsmittel zur 
Unterstützung der Wiederherstellung eines beschädigten Körperteils eingesetzt oder ex-vivo als 
bioaktives Zelltestsystem etabliert werden. Wenn Schwämme erfolgreich mit lebenden gesunden oder 
mit z.B. Krebszellen eines bestimmten Wirts kultiviert werden können, ließen sich daraus unter-
schiedliche Zelltestsysteme und beliebige Replika herstellen, um sie beispielsweise zur Weiter-
entwicklung der Wirt-spezifischen Beurteilung von Medikamenten und Therapeutika in der 
personalisierten Krebsforschung[10] Anwendung finden zu lassen. Dies würde erlauben, jegliche 
Zellforschung mit individuellem z.B. körpereigenem Zellmaterial, untereinander identischen Zelltest-
systemen und gleichzeitig Allometrie[11] unabhängig durchführen zu können, ohne direkt auf Mensch- 





1.2 Gewebezucht / Tissue Engineering 
Der Begriff Tissue Engineering (TE), zu Deutsch Gewebezucht, umschreibt den Entwicklungsprozess 
zwei- oder dreidimensionaler, naturbasierter oder synthetischer Trägersysteme, die u.a. für 
Forschungen, Geweberegeneration sowie in der Medikamentenfreisetzung herangezogen werden. Die 
Herstellung und kontrollierte Zellularisierung künstlicher Trägersysteme in Zellträger wird dahin-
gehend ausgearbeitet, dass zukünftig Körperteile wie Knochen, Knorpel, Sehnen, Muskeln oder 
Organe wie Haut, Leber, Niere, usw. künstlich nachgebildet oder regeneriert werden können. Die 
Gewebezucht umfasst die Entwicklung neuer oder Weiterentwicklung bestehender Materialien und 
Trägerkonstruktionen, von der Strukturkontrolle bis hin zur Besiedlungskontrolle in der Material-
entwicklung und Zellkultivierung. Die Gewebezucht umfasst auch die Entwicklung von Möglichkeiten 
zur gezielten Träger-Beladung und kontrollierten Freisetzung von Medikamenten, Therapeutika oder 
der in der Zellbiologie relevanten Wachstumsfaktoren, auch Suppline[12] genannt.  
Die Gestaltung eines Trägersystems, also die Ausarbeitung seines material- und strukturbasierten 
Grundaufbaus sowie die dadurch beeinflusste biozelluläre Kompatibilität, bilden das Kernstück der 
Zellträger-Forschung.[3] Der Gestaltungsfreiraum der eingesetzten, potenziell vielversprechendsten 
Strukturen und die Biofunktionalität eingesetzter Materialien orientiert sich vorranging an der in 
jedem menschlichen Gewebe und Organ vorgegebenen natürlichen Vorlage. Diese wird als nicht-
zelluläre Umgebung (engl.: extracellular matrix, ECM) bezeichnet. Jedes Gewebe besitzt dabei einen 
einzigartigen Aufbau ihrer ECM, die vorranging aus Wasser, Proteinen und Sacchariden besteht.[13]  
Es sind größtenteils fibrillare Strukturen mit einem Durchmesser zwischen 10 nm und mehreren 
Mikrometern, basierend auf u.a. Kollagen-, Fibronectin- sowie Elastin-Fibrillen.[14]  
Das Ziel der Trägergestaltung ist somit nicht nur die Entwicklung einer möglichst naturgetreuen, 
funktionellen Imitation der ECM in Form eines künstlichen Trägers, sondern auch dessen 
kontrollierter Zellbesiedlung und Kultivierung. Die Notwendigkeit der Entwicklung einer Zell-
besiedlungskontrolle wird in der Geweberekonstruktionsforschung mit dezellularisierten Organen 
deutlich.[15–17] Die Rezellularisierung untersucht ebenso grundlegende Fragestellungen zu Problemen 
einer gezielten Zellbesiedlung als auch einer kontrollierten Gewebe Rekonstruktionssequenz.[17]  
Die Lösung solch komplexer Herausforderungen kann nur mit Forschungen zur Identifizierung und 
Steuerung der relevanten Träger-,  Material- und Zellkulturparameter gelöst werden. Die Träger-
eigenschaften und somit die Trägerherstellung selbst muss sich dabei durch sowohl vielfältige 
Kontrollmöglichkeiten, eine flexible Anpassungsfähigkeit als auch Reproduzierbarkeit auszeichnen.  
Da eine hohe Vielzahl an Trägermerkmalen und ihre zugrundeliegenden Einflussfaktoren den Prozess 
der Zellkultivierung beeinflussen können, wurden im folgenden Kapitel, zur Übersicht, die 
grundlegenden Anforderungen der Gewebezucht an die Merkmale eines Trägers zusammengefasst 
und erläutert. Sie sind kategorisiert in chemische, biologische und physikalisch-mechanische 





1.3 Gewebezucht relevante Zellträger Eigenschaften 
In der Gewebezucht wird das Verhalten der Zellen auf den Zellträger und umgekehrt, im Hinblick auf 
den Einfluss äußerer sowie innerer Faktoren untersucht. Die äußeren Faktoren beschreiben u.a. die 
unmittelbare Umgebung des Zellträgers während der Kultur. Die Inneren Faktoren sind die 
chemischen, biologischen und physikalischen Merkmale des Zellträgers, die durch das Material und 
die Träger-Herstellung definiert werden. Die äußeren Faktoren sind primär von zellbiologischer 
Relevanz und werden daher nur grob zusammengefasst.  
Äußere Faktoren. Während der Zellkultur werden äußere Faktoren zumeist konstant gehalten und 
an physiologische Grundbedingungen angenähert. Diese Bedingungen konzentrieren sich vor allem 
auf Temperatur, pH-Wert, Sauerstoff- sowie Kohlendioxid-Gehalt und den Bestandteilen des Nähr-
mediums, aber auch auf die Wahl der zur Zellkultur verwendeten Inkubationstechnik[18–20]. Äußere 
Faktoren sind weitestgehend autark und zeichnen sich daher, sofern dem Nährmedium keine Additive 
wie Hormone, Botenstoffe oder Suppline hinzugefügt werden, durch eine geringe Komplexität bzw. 
Dynamik aus. Dies gilt nur insoweit sich die einzelnen Komponenten nicht gegenseitig beeinflussen. 
Dies ist z.B. der Fall, wenn Ionen oder Antikörper um die Interaktion mit einem Zellrezeptor 
konkurrieren (M2).   
Innere Faktoren. Der komplette Verlauf der Zellträger-Entwicklung, von der Materialwahl bis zur 
Anwendung, ist von einer Vielzahl unterschiedlicher, innerer Faktoren gezeichnet, die einer 
komplexen Systemdynamik unterliegen. Dies zeigt sich daran, dass sie voneinander z.T. stark 
abhängig sind und sich gegenseitig beeinflussen. Dieser Einfluss kann sowohl antagonistisch oder 
synergistisch geprägt sein, sodass oftmals eine Balance zwischen Ihnen gefunden werden muss. In 
den folgenden Unterkapiteln werden die (bio)chemischen und physikalisch-mechanischen Faktoren 
genauer durchleuchtet, die für die Zellkultur in dieser Arbeit (M1, M2) fokussiert wurden (Abb. 1).  
 
 
Abbildung 1.  Die wichtigsten Merkmale eines PFS-Trägers für Gewebezucht Applikationen, kategorisiert in 





Die gezeigten inneren Faktoren und ihre Grundlagen werden in den folgenden Kapiteln kurz definiert 
und mit aktuellen Arbeiten der Polymerfaser-Träger basierten Gewebezucht Forschung untermauert. 
Die jeweiligen Kapitel sind unterteilt in 1) (Bio)chemische Merkmale: Diese umfassen die Basis-
material-Eigenschaften im Hinblick auf Biokompatibilität, Abbaubarkeit, Integrität und Bio-
modifizierung; 2) Physikalische bzw. mechanische Merkmale: Diese umfassen die Faktoren der 
strukturellen und mechanischen Eigenschaften sowie der Beschaffenheit des Zellträgers, dessen 
Integrität vor allem durch die Fasereigenschaften und die Träger-Porosität definiert wird.   
Auf Basis der dieser Arbeit zugrundeliegenden Forschung, werden die obig genannten Merkmale 
zusammen mit relevanten Faktoren der zellbiologischen Anforderungen an Zellträger sowie den 
eingesetzten Zellkultur Techniken ergänzt. Sie schließen alle inneren Faktoren der Träger-
beschaffenheit und seiner Biofunktionalität mit den äußeren Faktoren zusammenfassend ab.  
 Biochemische Faktoren 
1.3.1.1 Abbaubarkeit und Biokompatibilität – Definition 
Ob sich ein Träger für die Gewebezucht eignet, wird durch die Eigenschaften der verwendeten Basis-
materialien, die Trägerstruktur und die jeweilige Kompatibilität mit zellbiologischen Faktoren 
beeinflusst. Zu den wichtigsten (bio)chemischen Faktoren für die Gewebezucht zählen Abbaubarkeit 
und Biokompatibilität das Basismaterials. Sie sind entscheidend für den Kontakt und die Interaktion 
des Trägers mit Zellen und dem Ziel eines langfristigen Einsatzes in-vivo mit anschließender 
Bioassimilierung.[9] Dies beinhaltet im Idealfall, dass der Träger in-vivo vollständig durch Abbau-
prozesse im Körper in nicht-toxische Bestandteile wie CO2, Wasser oder Zucker abgebaut wird und 
möglichst weiterverwertet werden kann. Dies erlaubt es zu vermeiden, dass der Träger anschließend 
wieder operativ entfernt werden muss.  
Unter Abbaubarkeit versteht man die Eigenschaft einer „chemischen Verbindung, unter Umwelt-
bedingungen einem Abbau unterliegen zu können“.[12] Der Begriff Abbaubarkeit ist u.a. untergliedert 
in eine ortspezifische Klassifizierung, die abhängig ist von der Anwendung bzw. Lagerung des 
Materials. Das Material kann biologisch, durch Einwirkung lebender Organismen, oder abiotisch, 
durch chemische Vorgänge (z.B. Hydrolyse) abgebaut werden.[21] Der vollständige Abbau des 
Materials ist notwendig, um eine vollständige Geweberegeneration zu ermöglich, die mehr als nur 
eine einfache Zellvermehrung auf oder innerhalb des Trägers erfordert.[13,22]   
Der Begriff Biokompatibilität beschreibt die langfristige „Verträglichkeit zwischen technischen und 
biologischen Systemen“, wie u.a. synthetischen Materialien, Gewebe bzw. Zellen.[12] Das heißt, dass 
das Material und dessen Abbauprodukte nicht zelltoxisch (zytotoxisch) sein und keine Entzündungen 
(Inflammation) oder sonstige negative Zell- oder Körperreaktionen wie Abstoßung auslösen dürfen. 
Es sollten auch möglichst keine Rückstände aus der Herstellung bzw. Verarbeitung des Zellträger 
Basismaterials im Träger verbleiben, da diese die Biokompatibilität ebenso negativ beeinflussen 





1.3.1.2 Basismaterialien – Naturbasierte- und synthetische Polymere 
Die geläufigsten in der Trägerherstellung und zur Gewebezucht eingesetzten, abbaubaren sowie 
biokompatiblen Polymere entstammen entweder natürlichen Ursprungs wie Kollagen[23–31], 
Gelatine[32–35], Fibrin[36–38], Agarose[39,40], Hyaluronsäure[32,41,42], Alginat[40,43–45], Chitosan[39,42,44,46–61] 
usw.[62], oder sind synthetisch hergestellt, wie z.B. Polylactid (PLA)[25,26,47,63–65], Poly(-caprolacton) 
(PCL)[64–68], Poly(glycolid) (PGA)[68–70], Poly(lactid-co-glycolid)[71,72], usw. PLA, PGA sowie PCL und 
daraus hergestellten Copolymere gelten für die Entwicklung von in-vivo medizinischen Anwendungen 
als die mit am häufigsten eingesetzten synthetischen Polymere.[73–75] In der Chirurgie als abbaubarer 
Nähfaden oder Netzgeflecht zur z.B. Venenstabilisierung[76], als Implantat zur Knochenfixierung[77], als 
Medikamententräger-[78] oder Zellträgersystem[76].   
Das breite Anwendungsspektrum liegt u.a. an den vielfältigen Möglichkeiten zur Verarbeitung sowie 
in den mechanischen Eigenschaften der Polymere begründet. Diese können zur Steuerung der 
Integrität des Materials selbst und somit des daraus hergestellten Trägersystems gezielt modifiziert 
und kontrolliert werden. So lässt sich z.B. für PLA durch thermische Behandlung die Kristallinität[79] 
und somit die Integrität[80] des Materials und ebenso die Integrität und Elastizität des Trägers 
steuern[81]. Für die Herstellung von PFS liegt der Fokus darauf, dass das Basismaterial zwar eine des 
Fortschritts der Gewebebildung nachempfundene Abbaugeschwindigkeit vorweisen muss, aber auch 
die strukturelle Integrität während seiner Herstellung, Modifizierung und Zellkultivierung gewähr-
leisten soll. Die Eigenschaften der synthetischen Polymerkomponente dient dabei aber nicht nur zur 
Steuerung der mechanischen und chemisch-physikalischen Eigenschaften des Trägers wie Steifigkeit, 
Elastizität, Integrität und Abbaubarkeit, sondern auch als Anker für Biomodifikationen. 
1.3.1.3 (Bio)chemische Modifizierung synthetischer Trägermaterialien 
Die am häufigsten zur Herstellung von Zellträgern eingesetzten Materialien sind Mischungen aus 
naturbasierten und synthetischen Polymeren. Dies hat den Hintergrund, dass naturbasierte 
gegenüber synthetischen Polymeren eine zumeist schlechtere mechanische Integrität aber dafür 
wesentlich bessere Biokompatibilität und Bioaffinität vorweisen.[82] Eine gezielte biochemische 
Modifizierung des Zellträger-Basismaterials wird daher oft zur Erweiterung der Eigenschaften des 
Trägers eingesetzt. Als mögliche Komponenten zur Biomodifizierung werden die natürlichen 
Bestandteile der ECM betrachtet, weshalb vorranging natürliche Materialien wie z.B. Proteine oder 
Polysaccharide als geeignet erachtet werden.[13] Die Bioaffinität umschreibt die Fähigkeit eines 
Materials zur gegenseitigen Interaktion mit Zellen. Hierzu muss das Material eine funktionelle Gruppe 
vorweisen, die zum Zelltyp komplementär ist, also eine zur molekularen Identifizierung fähige 
chemische Struktur besitzt.[12]  Da in den dieser Arbeit zugrundeliegenden Forschungen ein 
Fokus auf Kompatibilität der PLA basierten PFS als Zellträger im Umgang mit Leberzellen gelegt 
wurde, sei hier als Beispiel die hohe Zuckerspezifität von Leberzellen (Hepatozyten)[83,84] genannt, 





 Physikalische Faktoren 
1.3.2.1 Belastbarkeit, Integrität und Porosität 
Ein mit Zellen zu kultivierender Träger muss, je nach zu imitierender ECM unterschiedliche 
materialspezifische, also (bio)chemische und physikalisch-mechanische Eigenschaften vorweisen. 
Zum Zwecke der Geweberegeneration, werden Weich- (v.a. Organe) und Hartgewebe (u.a. Knorpel 
oder Knochen) unterschieden, ihre ECM setzt sich aus einer z.T. ortsabhängigen, unterschiedlichen 
ECM-Dichte[13] zusammen, die in der Trägerherstellung vereinfacht durch die Porosität des Trägers 
ausgedrückt wird.[85] Die Porosität wird durch die Trägerdichte  [mg/cm3] und das daraus 
resultierende Spezifische Porenvolumen (SPV [%]) des Trägers beschrieben. Eine höhere Träger-
dichte kann durch höhere Material- bzw. Faserkonzentrationen realisiert werden, was zur Steigerung 
der Träger-Steifigkeit führt und in einer höheren mechanischen Belastbarkeit resultiert.[6,81] Die 
mechanische Belastbarkeit setzt sich dabei vor allem aus den Eigenschaften des Basismaterials, für 
gefriergetrocknete Schwämme (aus Lösung) gewöhnlich durch die Wandstärke, für PFS durch den 
Faserdurchmesser[69] beschrieben, zusammen. Durch eine höhere Trägerdichte wird zwar dessen 
Integrität gesteigert, die Porosität jedoch wiederum gesenkt, woraufhin weniger freies Volumen für 
die Besiedlung mit Zellen und die Bildung von Gewebe vorab zur Verfügung steht.  
Der Begriff der PFS-Integrität umfasst sowohl die mechanische Belastbarkeit von PFS unter z.B. 
Kompression oder Scherung, aber auch den Zusammenhalt des Trägersystems, welche darüber 
entscheidet, ob sich das PFS-System für eine Zellkultivierung eignet oder nicht. Ein Grenzfall ist 
gegeben, wenn ein PFS im trockenen stabil ist, in Immersion jedoch instabil wird und der PFS z.B. 
während der Inkubation in wässrigem Milieu desintegriert.[81] Die Integrität entscheidet daher 
maßgeblich darüber, welche Techniken in der Zellkultivierung sowie PFS Verarbeitung wie z.B. Bio-
modifikation eingesetzt werden können. Die Integrität kann durch chemische Vernetzung gesteigert 
werden, dies beeinflusst jedoch ebenfalls die Abbaubarkeit des Systems. 
1.3.2.2 Porenstruktur und -Interkonnektivität 
Die Porosität und ihr Einfluss auf die Gewebezucht wird durch die Faktoren Porenstruktur und  
Poreninterkonnektivität geprägt. Je nach zu imitierendem Organ-Typ (z.B. Leber, Niere, Blase, 
Atemwege) muss ein unterschiedlicher Aufbau der ECM, welcher sowohl strukturell als auch je nach 
Zell-Typ (z.B. Epithelial-, Muskel-, Nerven-Zellen) unterschiedlich ist, berücksichtigt werden. Zellen 
unterscheiden sich u.a. in ihrer Größe, Cluster-Neigung und, je nach Umgebungssituation, z.T. auch in 
ihrer biologischen Funktion.[86] Das als Zellträger gewählte Gerüstsystem muss dabei die 
Anforderungen der Zellen an die Porenstruktur möglichst genau erfüllen.[85] Der zu besiedelnde Zell-
träger muss flexibel gestaltet werden können, um stets möglichst ideale physikalische und 
strukturelle, mit der natürlichen ECM Vorlage vergleichbare Merkmale vorzuweisen.[87]   
Die Zellen der menschlichen Leber setzen besondere Anforderungen an das Zellträgermaterial und 





Geometrie der Poren, ihre Größenverteilung und Interkonnektivität.[85] Hepatozyten sind adhärente 
Zellen, die eine gegenseitige (Zell-Zell) oder substratspezifische (Zell-Oberfläche)[88,89] Anhaftung mit 
3D Umgebungsgeometrie bevorzugen[90] und auch zum Überleben benötigen[91].   
Die Porenstruktur muss eine Penetration der Zellen in das Gerüstsystem erlauben, damit sich, im 
Idealfall, die Zellen im gesamten Träger verteilen können und eine vollständige Zellularisierung des 
gesamten Trägers erreicht werden kann.[92] Nur für eine offene und gleichmäßig verbundene Poren-
struktur ist dabei ein auch tiefes und gleichmäßiges vordringen von Zellen in das künstliche Gerüst zu 
erwarten. Die Porenstruktur eines Trägersystem sollte hierzu ausreichend viele und ausreichend 
große Poren (Makroporen) und gleichzeitig keine zu hohe Dichte an Mikroporen vorweisen. Die 
Mikroporen werden durch die Wandporosität des Träger-Netzwerks, bzw. für faser-basierte 
Trägersysteme, den Faser-Faser-Abstand bestimmt. Es ist zu erwarten, dass sowohl der Anteil an 
Mikro- zu Makroporen, aber vor allem die mittlere Größe der Mikroporen die Poreninterkonnektivität 
des Systems und somit die Besiedlung eines Trägers mit Zellen stark beeinflussen.  
Die Poreninterkonnektivität beeinflusst nicht nur den Zellbesiedlungsprozess, sondern auch die 
künstliche Nährstoffversorgung der dort ansässigen Zellen. Die Interkonnektivität der Poren des 
Systems muss möglichst ausgeprägt sein, damit das außerhalb des Zellträgers vorliegende Nähr-
medium möglichst ungehindert in den Träger diffundieren kann. Für größere Zellträger ist die 
Nährstoffversorgung durch die Diffusionslimitierung in einer unbewegten, statischen Kultur nicht 
mehr ausreichend, um tiefer als ~1mm liegende Zellen zu versorgen.[81] Für große Zellträger muss 
daher, als weiterer ‘äußerer Faktor‘, eine dynamische Kultivierung eingesetzt werden, die eine 
künstliche, aber permanente Konvektion von Nährmedium, zumindest um den Zellträger herum, 
schaffen kann.[18,20] Idealerweise erfolgt die Zellkultur daher mit Hilfe eines Bioreaktors (Kap. 2.2) 
welcher, je nach Bioreaktor-Technik, den Zellträger auch durchgehend mit frischem Kulturmedium 
durchströmen, also perfundieren kann (Abb. 2).[19]  
 
Abbildung 2. Analyse der Strömungsverhältnisse in einem Perfusions-Bioreaktor für unterschiedliche Fließ-
geschwindigkeiten. (Abbildung verwendet1 aus Referenz[19], übersetzt)  
 





1.4 Polymerbasierte künstliche Zellträger 
Die bekanntesten und bedeutendsten Methoden zur Herstellung abbaubarer, künstlicher Gerüst-
systeme, die für einen Einsatz in der dreidimensionalen Zellforschung Potential besitzen, sind 
entweder natürlicher Herkunft, wie dezellularisierte Organe.[15,16,93] oder werden synthetisch 
hergestellt. Es existiert eine Vielzahl an Methoden und Varianten zur Herstellung synthetischer, 
Polymer basierter Trägersysteme. Als Basistechniken sind vor allem Templat-Extraktion[29,30,72,94–96], 
Hydrogelierung[97–99], 3D-Druck[100,101] /-Biodruck[102–104], Elektrospinnen (ES)[37,49,70,105–110], Gefrier-
trocknung (engl.: freeze-drying, FD)[33,44,111,112] oder Selbstorganisation[113,114] zu nennen. 
 
Abbildung 3.  Beispiele polymerbasierte Trägersysteme und Basisverfahren zur Trägerherstellung. Bilder 
entnommen aus Referenz: Templat-Extraktion[72], Hydrogel[115], 3D-Druck[116], Biodruck[104]. 
(Abbildungen verwendet2 aus jeweilig genannter Referenz, z.T. übersetzt)  
Für jede dieser Herstellungsmethoden gibt es z.T. komplexe Mischvarianten[117], die es ermöglichen, 
dass z.B. selbstorganisierend strukturierende Hydrogele auch über 3D-Druck mit computergestützt 
konstruierten Überstrukturen hergestellt werden können.[118–120] Mischtechniken erlauben die 
Vorteile unterschiedlicher Techniken gezielt synergistisch zu kombinieren, um für die Gewebezucht 
neue, ggf. flexiblere Herstellungstechniken und Träger-Eigenschaften entwickeln zu können.[81,121]  
Im Folgenden sind, zur Übersicht, die in der Zellträger-Forschung am weitesten verbreiteten und am 
häufigsten verwendeten Basisverfahren zur Trägerherstellung zusammengestellt (Tab. 1). Sie gibt 
Einblick in die enorme Bandbreite bisher veröffentlichter Trägersysteme. Es werden Varianten und 
Eigenschaften der Träger und ihrer Herstellung, den dieser Arbeit zugrundeliegenden Merkmalen von 
PLA-basierten PFS[81] gegenübergestellt. Die ausgewählten Beispiele legen den Fokus auf einen 
Literaturvergleich mit PLA basierten, hochporösen Trägern und den für die Zellkultur entscheidenden 
Faktoren zur Steuerung der Porosität, Porenstruktur, Trägerdichte, sowie Vor-/Nachteile bzw. 
Limitierungen der jeweiligen Herstellungstechnik.  
 
2 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz[72] © 2012 The Royal Society | Referenz[115] (Open Access) © S. M. Chin et al. 2018, | Referenz[116] 
Veröffentlicht von Elsevier Ltd., © 2010 Acta Materialia Inc. | Referenz[104] © 2016, Springer Nature. 
 
 























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































1.5 Herstellungsverfahren von Polymerfaser-Schwämmen 
Im Folgenden werden die relevantesten Verfahren zur PFS-Herstellung aus ES-Fasern differenziert, 
um Vor- sowie Nachteile der jeweiligen Technik und den Trägermerkmalen aufzuzeigen.  
 Thermisch induzierte Selbst-Agglomeration (TISA) oder Phasenseparation (TIPS) 
Die Arbeitsgruppe um H. Fong hat mehrere Arbeiten veröffentlicht, die eine PFS Herstellung von ES-
Einzelfasern aus Dispersion durch entweder thermisch induzierte Selbst-Agglomeration (engl.: 
thermally induced self-agglomeration, TISA, Abb. 4) und als alternative dazu, durch thermisch 
induzierte Phasenseparation (engl.: thermally induced phase separation, TIPS) realisieren (Abb. 5).  
      
 
Abbildung 4.     Verarbeitungsschritte der Thermisch Induzierten Selbst-Agglomeration (TISA)[122] und SEM 
Aufnahmen darüber hergestellter PFS aus (A) PCL[65], (B) PLA/PCL[65], sowie (C) PLA/CA[123]. 
(Abbildungen verwendet3 aus jeweilig genannter Referenz, z.T. übersetzt) 
TISA- bzw. TIPS-PFS wurden bisher bereits aus PCL[122], PLA/PCL[64,65], PCL/Hyaluronsäure[66] und 
PCL/Celluloseacetat (PCL/CA)[123] gefertigt und als Basis für Knochenbildung[64] untersucht.  
 





In der vollständig manuellen Verarbeitung der ES-Polymerfasern zu Einzelfasern unter Einsatz von 
flüssig-N2, müssen die zerkleinerten Fasern und Fasermattenstücke mehrmals eine aufwendige 
Größentrennung (Sieben) durchlaufen, um eine ausreichende Menge an zur Weiterverarbeitung 
geeigneter Fasern zu erhalten (s. Referenz[122] , SI-Information). Durch die zur PFS Bildung genutzte 
thermisch induzierte Faseragglomeration lassen sich die Trägereigenschaften wie Größe, Dichte und 
Faserverteilung nur indirekt und somit schwer kontrollieren. Die gebildete Struktur ist stark abhängig 
von der verwendeten Temperatur und Agglomerationslaufzeit. TISA-PFS zeichnen sich daher durch 
eine ungleichmäßige Porengrößen- sowie Faserdichte-Verteilung aus (Abb. 4).   
TIPS-PFS weisen eine sehr gleichmäßig Porenstruktur auf, mit einer hohen Anzahl an kleinen 
Makroporen (ca. 10 µm). Die TIPS-Technik muss jedoch mit Templat-Extraktion kombiniert werden, 
um auch für die Gewebezucht relevante große Makroporen (bis 250 µm) zu erzeugen (Abb. 5). 
 
Abbildung 5. SEM-Aufnahmen repräsentativer Polymerfaserbasierte Schwämme hergestellt über (A-C) TIPS 
und (D-E) TIPS/Templat. (Abbildungen verwendet4 aus Referenz[122]) 
Die Kombination mit Templaten ist jedoch mit mehreren Nachteilen verbunden,[122] dazu gehören: 
1) Schwierigkeiten in Waschprozess zum Entfernen der Template, welcher nicht immer vollständig 
abläuft. 2) Die Verdichtung der Fasern im übrigen System (Abb. 5, D) mit negativem Einfluss auf die 
Poreninterkonnektivität des gesamten Schwamms. 3) Die stark in Abhängigkeit zur Templat-Konzen-
tration stehende Porosität des Trägers mit, bei diesen Bedingungen, hohen Einschränkungen in der 
Templat-Verteilung die zur Inhomogenität und Destabilisierung des Systems führen können.   
Die hohe Trägerdichte, der durch TIPS oder TISA hergestellten PFS, eignet sich daher primär für 
Anwendungen mit hoher mechanischer Beanspruchung, die zudem eine niedrige Porosität des 
Trägers voraussetzen, wie die Kochen-/Knorpel Gewebezucht. Es ist jedoch anzunehmen, dass die 
Eigenschaften der über TIPS oder TISA hergestellten PFS und die hohen Einschränkungen zur 
Steuerung der Porosität bzw. Porenstruktur, eine vollständige Zellularisierung stark erschweren und 
auf Grund der niedrigen Poreninterkonnektivität sogar z.T. unterbinden könnten.  
 





 Selbstorganisierende Polymerfaser Gefriertrocknung (SANFD) 
Durch einen auf Selbstorganisation basierenden Polymerfaser Gefriertrocknungsprozess (engl.: self-
assembly nanofiber freeze-drying, SANFD) können PFS-Trägersysteme mit hoher Flexibilität und 
Porosität (>99,8%) aus ES-Fasern hergestellt werden. Die Grundlagen der SANFD-Technik wurden 
parallel von deutschen und chinesischen Arbeitsgruppen mit unterschiedlichen Basismaterialien 
gelegt, einem Tri-block Copolymer basierend auf  Poly(acrylat)[6] und einen Faser-Mischsysteme aus 
SiO2 und Poly(acrylonitril benzoxazin)[8]. Die PFS werden aus ES-Fasermatten hergestellt, indem diese 
zunächst geschnitten, homogen mit einem Mixer oder durch Dispergieren zerkleinert, gefrier-
getrocknet und falls nötig[6] durch thermische Vernetzung fixiert werden (Abb. 6).  
 
Abbildung 6.  Verarbeitungsschritte der PFS-Herstellung nach SANFD. (Abbildung verwendet5 aus Referenz[81]) 
Mit der SANFD-Technik wurden bisher PFS aus Poly(imid)[125] (PI), Poly(acrylonitril)[126] (PAN), 
Pullulan/Poly(vinylalkohol)[127], PAN/PI/Kohlenstoff-Nanoröhren[128], Alm-Borosilikat und SiO2[129], 
PLA/Gelatine/Apatit[63], PCL/Polyethylenglykol/PCL[130] und Poly(para-xylylen)[131–133] (PPX) durch 
Beschichtung über Gasphasenabscheidung[134] gefertigt (Abb. 7).  
 
Abbildung 7. Polymerfaser-Schwämme hergestellt mit der SANFD-Technik aus elektrogesponnenen Fasern 
eines (A) Poly(acrylat)[6] basiertes Tri-block Copolymer (B) SiO2 und Poly(acrylonitrilbenz-
oxazin)[8], (C) Pullulan/Poly(vinylalkohol)[124], (D) Poly(imid)[125] und (E) Aluminium-Boro-
silikat/SiO2[129]. (Abbildung verwendet5 aus jeweiliger Referenz) 
Die Arbeiten unterscheiden sich lediglich in den für den Träger eingesetzten Basismaterialien sowie 
dem letzten Schritt der PFS Vernetzung, welche entweder thermisch[34,127,130,135] oder chemisch[35,63] 
 
5 Abgedruckt mit Genehmigung (angepasst/übersetzt): Referenz[81] © 2018 American Chemical Society. Abgedruckt mit Genehmigung 
(angepasst).  | Referenz[6] (Open Access) © 2015 Die Authoren, Published by Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA, | Referenz[8] © 2014, 
Springer Nature | Referenz[124] © 2017 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA, | Referenz[125], © Die Autoren, einige Rechte vorbehalten; 





erfolgt. Die hergestellten Träger bieten hohes Potential sowie außergewöhnliche Eigenschaften als 
Funktionsmaterial[136] zur Öl-H2O Trennung[135] als Träger für Katalysatoren[137], Medikamente[138], 
sowie für thermische, elektrische wie auch akustische Isolation und Flammschutz-Anwendungen[129]. 
Die Vorteile von SANFD liegen darin, dass sich die Eigenschaften der elastischen PFS präzise 
einstellen und kontrollieren lassen. So ist es z.B. möglich, auf gezielte strukturelle Ähnlichkeiten der 
ECM Vorlage einzugehen und PFS mit definierten und vor allem reproduzierbaren Merkmalen 
herzustellen. Die SANFD-Technik erlaubt, durch gezielte Kristallisation des Dispersionsmediums, den 
Aufbau der Porenstruktur zu modifizieren.[139] PFS können zudem in beliebiger Größe, Form und 
Gestalt hergestellt werden.[8] Die Vernetzung kann dabei auch unter relativ ‘sanften‘ Bedingungen 
erfolgen, sodass, je nach Basismaterial, auch eine kurze Temperierung bei 60 °C (M1) ausreicht.[81] 
Mit Hilfe der SANFD-Technik wurde auch die Herstellung abbaubarer PFS auf Basis von 
PLA/Gelatine[34,35] realisiert (Abb. 8, A) und für Gewebezucht Forschungen eingesetzt. Durch die 
Mischung von PLA mit naturbasierten Polymeren wie Gelatine kann die Hydrophilie und Zellaffinität 
eines Zellträgers gesteigert werden (Kap. 1.7.1). Das Mischverfahren kommt jedoch auf Grund der 
Löslichkeit von Gelatine nicht ohne zusätzliche, z.T. gesundheitlich bedenkliche chemische[35,63] 
und/oder radikale Vernetzungsstrategien mit hohen Temperaturen[140] von bis zu 180-190 °C[34,63] 
aus. Die erhaltenen Strukturen zeichnen sich durch eine ungleichmäßige Faserverteilung aus (Abb. 8, 
B), welche größtenteils aus sehr engmaschigen Mikroporen (~1-5 µm) und vereinzelten, scheinbar 
zufällig auftretenden Makroporen (10-200 µm) besteht. Erstere besitzen eine vergleichbare Dichte 
wie ES-Fasermatten, was sich in einer oberflächlichen Zellbesiedlung der Träger aus PLA/Gelatine[35] 
wie auch PLA/Gelatine/Hyaluronsäure[34] PFS wiederspiegelt.  
 
Abbildung 8.  Struktur von PLA/Gelatine PFS. (A) Fotographie[35] und (B) SEM-Aufnahme.[34]  
(Abbildung verwendet6 aus jeweiliger Referenz) 
Neben den der vorliegenden Arbeit zugrundeliegenden Forschungen existierten bisher keine 
alternativen Verfahren mit vergleichbarer Flexibilität zur SANFD-Technik, die zur Herstellung von 
PFS aus rein synthetischen Materialien eingesetzt wurden und keine chemische Vernetzung 
benötigen. Ein allgemeiner Nachteil aller synthetischen Herstellungstechniken ist weiterhin, dass der 
Träger sich zur Sterilisierung eignen[141,142] und nachträglich mit Zellen besiedelt werden muss.[143] 
Die einzelnen Schritte zur Herstellung von PFS nach SANFD werden im Folgenden zusammengefasst 
 





und genauer durchleuchtet. Der Überblick aller ihr zugrundeliegenden Verfahren greift wichtige 





1.6 Einzelschritte und Systemdynamik der Polymerfaser-Schwamm Herstellung 
 Systemdynamik von Polymerfaser-Schwamm Zellträgersystemen 
In diesem Kapitel wird die Systemdynamik aller für die PFS-Herstellung nach SANFD beteiligten 
Einzelschritte und ihrer Zusammenhänge erläutert (Abb. 9), um die (Bio)chemischen (Kap. 1.3.1) 
sowie physikalischen Einflussfaktoren (Kap. 1.3.2) und die Möglichkeiten zur Kontrolle der ES-Fasern, 
PFS-Träger Porosität und Zellbesiedlung zusammenzufassen.   
Die Verarbeitung des Polymers zu PFS umfasst mehrere Einzelschritte: Materialwahl, ES, Faser-
Schnitt, Gefrieren, Gefriertrocknen, Vernetzung und (Bio)Modifikationen sowie ggf. Struktur-
modifikationen (Anhang). Jeder Einzelschritt umfasst dabei wieder eigene Einflussfaktoren, welche 
zusammen die spätere Zellträgerbeschaffenheit und dessen physikalisch-mechanische Eigenschaften, 
also die PFS-Merkmale abbilden.   
 
Abbildung 9.  Systemdynamik der PFS-Herstellung nach SANFD. Alle Hauptschritte (Hexagon-Zentrum) und 
Einflussfaktoren (Hexagon-Ecke), von der Materialwahl bis zur Zellkultivierung, sind eingeteilt 





Die Faktoren der einzelnen Herstellungsschritte und ihr Einfluss auf die Trägerbeschaffenheit kann 
mitunter stark voneinander abhängig sein. Die Abhängigkeit kann entweder antagonistisch oder 
synergistisch die aus den Faktoren resultierende Beschaffenheit des Trägersystems und somit die 
Merkmale des Zellträgers prägen. Ein Beispiel für einen antagonistischen Zusammenhang ist die 
gewählte Faserdichte auf die Träger-Porosität und Integrität: Die Materialintegrität ist ein für die Zell-
kultivierung und die Zellträger-Anwendung wichtiges physikalisches Merkmal (Kap. 1.3.2). Durch die 
Faserdichte kann die Integrität des Trägers leicht gesteuert werden, sie beeinflusst aber auch andere 
Eigenschaften. Eine hohe Faserdichte steigert die mechanische Belastbarkeit, senkt jedoch die 
mittlere Porengröße und somit die Porosität (Poren-Größe, -Struktur, -Interkonnektivität) des 
Trägers, welche die Penetration von Zellen beeinflusst (Kap. 1.3.1).   
Um die Komplexität der Experimente zur z.B. Bestimmung der mechanischen Belastbarkeit des 
Trägersystem oder seiner Zellkultivierung niedrig zu halten und Vergleichsbedingungen zu schaffen, 
müssen die inneren Faktoren systematisch variiert werden. Nur so können die von Ihnen aus-
gehenden Einflüsse z.B. auf den Zellbesiedlungsprozess unabhängig voneinander analysiert werden. 
Dies gilt z.B. für die vom gewählten Träger-Basismaterial oder der Struktur ausgehende Einflüsse die 
parallel mit unterschiedlichen Zelltypen derselben Serie und ergänzenden Replika, unter statischer 
(M1) oder dynamischer Kultur (M2) untersucht werden können.  
 Material Wahl – Polylactid 
Die wichtigsten Eigenschaften von PLA basieren sowohl auf den für die Zellkultivierung relevanten 
biochemischen Merkmalen Biokompatibilität und Abbaubarkeit (Kap. 1.3.2), aber auch auf die 
chemischen Eigenschaften und die daraus resultierende Verarbeitbarkeit von PLA. Dazu zählen 
Verfahren unter Einsatz thermoplastischer Methoden wie Spritzguss, Blasformen, Folienherstellung, 
Schmelzextrusion durch z.B. 3D-Druck[144], Schmelzelektrospinnen[145] usw.[146]; und Methoden unter 
Verwendung der Löslichkeit von PLA zur Faserherstellung[147], Partikelherstellung, Phasen-
separation[148], Gefriertrocknen[139], Schäumen[149] und Selbstorganisation[113], usw.  
Es ist anzumerken, dass unter Einsatz von thermoplastischen- oder lösemittelbasierten Methoden zu 
berücksichtigen ist, dass die Verarbeitung mit einem thermisch- oder hydrolytisch[150] gesteuerten 
Abbau, aber auch einem Umstrukturierungsprozess von PLA einhergehen kann.[146] Diese Faktoren 
bestimmen die Material- und somit die späteren PLA-PFS Eigenschaften. Sie werden durch chemische 
bzw. makromolekulare Faktoren beeinflusst, die im Folgenden kurz erläutert werden.  
Stereoisomerie und Kristallinität 
Es existieren mehrere unterschiedliche PLA Varianten, welche auf die Stereoisomerie des chiralen 
Lactid-Moleküls (Abb. 10, oben), dem Baustein der PLA Polymerkette zurückzuführen sind. Je nach 
Ausrichtung der Methylgruppe der Wiederholungseinheit des Polymers (Abb. 10, Mitte) liegt PLA 
entweder z.B. isotaktisch als kristallines PLLA bzw. PDLA vor; oder als Mischung aus beiden, z.B. 





R/S) (Abb. 10, Mitte), ataktisch (zufällig R/S) oder syndiotaktisch (alternierend R/S) sein kann 
(Abb. 10, unten), bestimmt auch die maximal erreichbare Kristallinität des verwendeten PLA.[151] 
 
Abbildung 10.  Chemische Struktur der Lactid-Diastereomere sowie den Polymeren PDLA, PLLA und PDLLA 
hergestellt aus den beiden D,D- bzw. L,L-Lactid Enantiomeren bzw. Meso-Lactid. 
Die unterschiedlichen Taktizitäten führen aber auch generell zu Unterschieden in den mechanischen 
Eigenschaften von PLA und beeinflussen neben dessen Kristallinität[80], auch Abbaubarkeit[150], 
Löslichkeit, Schmelzpunkt und Glaspunkt.[151] Die Taktizität ist daher nicht nur besonders wichtig für 
die ES-Verarbeitung von PLA zu Polymerfasern (Kap. 1.6.3) sowie den Schneide-Prozess (Kap. 1.6.4), 
sondern auch für nahezu alle darauffolgenden Prozesse (Vernetzung, Modifizierung) der Verarbeitung 
damit hergestellter Trägersysteme.   
Die Steifigkeit des Polymers ist neben dem E-Modul und der Reißdehnung eine der wichtigsten 
mechanischen Eigenschaften von PLA und daraus hergestellter Polymerfasern[79]. Sie werden maß-
geblich durch die Kristallinität beeinflusst und sind entscheidend für die ‘Faser-Kontrolle‘ in der PFS-
Entwicklung (Abb. 9), vor allem im Schneide-Prozess (Kap. 1.6.4). Der im Produkt vorherrschende 
Grad der Kristallinität (α) wird entweder über die thermische Vorgeschichte, die Verarbeitung oder 
thermische Nachbehandlung gesteuert (M1).[79] Das Molekulargewicht beeinflusst die Viskosität und 





 Elektrospinnen – Herstellung von abbaubaren Polymerfasern 
Die Herstellung von Mikro- bzw. Nano-Fasern durch Elektrospinnen (ES) ist der erste Aspekt der 
Systemdynamik zur Faser-Kontrolle in der PFS-Herstellung. ES umfasst die Verarbeitung eines 
entweder thermoplastischen Polymers aus der Schmelze (Schmelz-ES), oder eines gelösten Polymers 
aus Lösung (Abb. 11) und Varianten davon.[153] Mit Überschreiten der Energie der Oberflächen-
spannung durch gezielte Anpassung der angelegten elektrischen Spannung wird über einen Taylor-
Konus (Abb. 11, rechts) ein von der Oberfläche der Polymerlösung ausgehender Flüssigkeitsstrahl 
gebildet, welcher im Verlauf seines Weges bis zum Kollektor trocknet und dort als Fasermatte einer 
Endlosfaser aufgefangen wird. Durch die Verarbeitung von PLA über ES werden ähnlich wie durch 
Abschrecken aus der Schmelze hoch amorphe Strukturen gebildet. Durch ES können nahezu alle 
löslichen Polymere in Endlosfasern mit einem Durchmesser von wenigen Nanometern bis mehreren 
Mikrometern realisiert werden. 
 
 
Abbildung 11.  Der Elektrospinnprozesses zur Herstellung von Polymer-Fasermatten. Schematischer Aufbau 
zur (links) Illustration des Spinnvorganges, (mittig) elektronenmikroskopische Aufnahme von 
elektrogesponnenen PLA-Fasermatte; (rechts) Schema: flussratenabhängiger Taylor-Konus. 
Elektrospinn-Einflussparameter und Techniken 
Der Spinnprozess aus Lösung ist abhängig von unterschiedlichen Variablen:[153]  
1)   Polymer:   Löslichkeit, Molekulargewicht, Ladung, Konzentration, usw. 
2)   Lösemittel:   Polarität, Dampfdruck, Leitfähigkeit, usw. 
3)   Eigenschaften der Polymerlösung:   Homogenität, Rheologie, Leitfähigkeit, Viskosität, usw.  
4)   Spinn-Umgebung:   Relative Luftfeuchte, Temperatur, Spinndistanz zum Kollektor, usw.  
ES bietet durch die zur Verfügung stehende Bandbreite möglicher Lösemittelsysteme[154] Kontrolle 
über den Faserdurchmesser[155], ihre Mikro-[156] und Makro-Struktur[157] sowie Fasergeometrie[158] 
eine Vielzahl an Steuerungsmöglichkeiten zur Variation der Nanostrukturierung von Faser basierten 
Trägersystemen.[159] Die Fasern werden in der Regel in Form von Fasermatten auf einem Kollektor 
gesammelt, wobei Fasermatten je nach Kollektorsystem[105,160] sowie verwendeter Parameter unter-
schiedliche Faserorientierungen[157] aufweisen können. Weitere ES-Varianten basieren z.B. auf dem 





 Faser-Schnitt – Herstellung von Faserdispersionen 
Der Schnittprozess von elektrogesponnen Mikrofasern ist der zweite Aspekt der Systemdynamik zur 
Faser-Kontrolle in der Schwammherstellung. Er umfasst den Schnittprozess von ES-Fasermatten in 
homogene Faserdispersionen für die Gefriertrocknung zu PFS. 
1.6.4.1    Verfahren zur Herstellung von kurzen Nano- und Mikrofasern  
Der Schnittprozess in der Herstellung von PFS basiert stehts auf der Vorzerkleinerung der Vorstufe, 
der ES-Fasermatte, und ihrer anschließenden Dispergierung in Einzelfasern. Als Vorstufe sind neben 
ES-Fasermatten auch thermisch gestreckte, elektrogesponnene Faserbündel[126] verwendbar.  
Der Schneideprozess in einzelne Fasern erfolgt entweder durch Mahlen[64,122], Mixen[6,81] oder 
Dispergieren[8,135] (Abb. 12). Diese Techniken resultieren jedoch alle etwa gleichermaßen in einer 
breiten Faserlängenverteilung mit einem hohen Variationskoeffizient (CV), also einem prozentualen 
Anteil der Standardabweichung zur mittleren Faserlänge, von ca. 70-90 %[8,126]. Eine alternative 
Methode zur Herstellung von kurzen Nano- bzw. Mikrofasern aus PLA basiert z.B. auf Scherstreckung 
von Polymerlösungen (CV 73%)[164]. In wenigen Fällen erlaubt der ES-Prozess selbst die direkte 
Herstellung von kurzen Polymerfasern aus z.B. Zelluloseacetat[165,166]. Als Steuerungsmöglichkeit dient 
hierbei die Flussrate bzw. angelegte Spannung, oder der Einsatz von geladenen Nanopartikeln. Die so 
hergestellten Fasern besitzen jedoch, durch die dabei wirkende Streckung der Einzelfaser, einen sehr 
ungleichmäßigen Durchmesser entlang der Faser.  
 
Abbildung 12.  Einzelfaser-Aufnahmen nach A) Mahlen[122], B) Mixen[126], C) Dispergieren[135], D) Cryo-
Schnitt[126] hergestellt aus (A-C) elektrogesponnenen Fasermatten und (D) Faserbündeln. 
(Abbildung verwendet7 aus jeweiliger Referenz) 
Die gezielte Herstellung von gleichmäßigen Fasern mit definierter Länge und Durchmesser sowie 
zugleich jeweils schmaler Größenverteilung ist anspruchsvoll, aber z.B. durch Cryo-Schnitt von 
elektrogesponnenen und thermisch gestreckten Faserbündeln ebenfalls möglich.[126] Auf diese Weise 
können definierte Faserlängen mit einem CV von 15 % hergestellt werden. Im Vergleich zu den 
anderen Techniken ist der nur geringe Durchsatz die Haupt-Einschränkung des Verfahrens. Die so 
hergestellten Fasern sind dafür ideal, um den Einfluss der Faktoren Faser-Länge, Durchmesser sowie 
Dispersität auf die mechanischen Eigenschaften von PFS zu analysieren.[126] 
 
7 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz[122], © 2015 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA | Referenz [126] (Open Access) © 2020 X. Liao 





1.6.4.2    Einflussfaktoren der Faser-Dispergierung  
Eine Vielzahl unterschiedlicher Einflussfaktoren bestimmen den Verlauf des Schnittprozesses von 
Fasermatten mit einem Mixersystem und die dabei erhaltene Homogenität, Faserlänge und 
Dispersität. Zu den Parametern, die für die weitere Verarbeitung von elektrogesponnenen PLA 
Fasermatten zu Faserdispersionen wichtig sind, zählen A) Material- und Umgebungsfaktoren, sowie 
B) Dispersionsmedium- und Stabilitätsfaktoren:  
             Mechanisch:    Faser-Durchmesser, Material-Härte, -Steifigkeit, -Reißdehnung, usw. 
             Materialchemisch:   Glaspunkt, Benetzbarkeit, Dichte, usw. 
             Umgebung:     Schnitt-Temperatur, -Dauer, -Umdrehungsgeschwindigkeit, usw. 
             Dispersionsstabilität:  Homogenität, Flockulation, Sedimentation, Blasenbildung, usw. 
             Dispersionsmedium:    Polarität, Dichte, Kristallitgröße und Rheologie teil-gefrorener Systeme usw. 
             Rheologie:    Faser-Länge, -Konzentration, -Flexibilität, usw. 
Im Schnitt-Prozess wird die über ES hergestellte Fasermatte in zunächst kleinere Stücke und 
anschließend möglichst vollständig in Einzelfasern dispergiert. Hierauf üben alle obig genannten 
Einflussfaktoren einen Beitrag aus. Das korrekte Zusammenspiel und das Finden einer Balance 
zwischen diesen Faktoren entscheidet über die späteren Eigenschaften der Faserdispersion. Die 
Qualität der geschnittenen Fasern und somit der Faserdispersion beeinflussen die Qualität des 
Schwammes. Die wichtigsten Faktoren und Zusammenhänge werden im Folgenden erläutert.  
1.6.4.3    Material- und Umgebungsfaktoren 
Der Erfolg des Schnittprozesses ist maßgeblich von den mechanischen Eigenschaften (Härte, 
Steifigkeit, Reißdehnung usw.) des Materials, z.B. des verarbeiteten Polymers (Kap. 1.6.2) und daraus 
hergestellter Fasern abhängig. Im Folgenden werden die wichtigsten Faktoren anhand von Beispielen 
erläutert. Der hergestellte Faserdurchmesser und die Kristallinität des PLA haben Einfluss auf die 
mechanischen Eigenschaften der Einzelfasern, der Fasermatte und ihrer Fasermattenstruktur.[167] Der 
Schnittprozess wird somit auch durch das zur Herstellung der Fasermatte verwendete 
Kollektorsystem und u.a. der Verteilung der Faserorientierung[168], dem Molekulargewicht und der 
Kristallinität[169] des Polymers nach z.B. thermischer Behandlung oder Streckung bestimmt, sodass 
sehr viele Faktoren den mechanischen Schnittprozess prägen. Sie bestimmen Schnitt-Dauer, den 
Erfolg des Schnittprozesses und die spätere Qualität der Dispersion.   
Eine Gewichtung der Einflussfaktoren ist dadurch auch neben wenigen Auffälligkeiten, die sich aus 
dem Schneide-Prozess ableiten lassen, enorm erschwert. Neben Materialunterschieden hat auch die 
Benetzbarkeit der Fasermatte durch das Dispersionsmedium sowie die Umgebungstemperatur einen 
merklichen Einfluss auf den Schnittprozess. Dieser ist für Polyacrylat basierte Fasermatten in Dioxan 
in weniger als einer Minute abgeschlossen.[6] PLA-Fasern mit identischem Faser-Durchmesser und als 








Bedingungen (in tBuOH/H2O) mindestens 20-60 Minuten geschnitten werden, um eine vergleichbare 
Dispergierung zu erreichen.[81] Hydrophilierte PLA-Fasermatten sind in tBuOH/H2O in unter fünf 
Minuten Schnittzeit bereits homogen dispergiert (M2).  
Der Schnittprozess von Fasern hergestellt aus PLA (Reißdehnung <10 %) ist gegenüber von 
Polymeren wie PCL (Reißdehnung 600 %)[170] wesentlich einfacher. Dies zeigt sich spätestens daran, 
dass sich elektrogesponnene und somit amorphe PCL-Fasermatten bei Raumtemperatur in 
tBuOH/H2O Lösung wie zähes Gummi verhalten und den Schnitt vollständig unterbinden. Dies kann 
nur durch tiefe Temperaturen und Verminderung der makromolekularen Beweglichkeit verhindert 
werden. Der Zerkleinerungsprozess von PCL-Fasermatten ist unter tief-kalten Bedingungen sogar 
über Mahlen möglich (Kap. 1.5.1).[122]  
1.6.4.4    Wahl des Dispersionsmediums und Stabilitätsfaktoren  
Es kann nur ein gleichmäßiger PFS gebildet werden, wenn die Faserdispersion über den Zeitraum der 
Zugabe in den Gefriertrocknungsbehälter und der vollständigen Kristallisation des Mediums während 
des Einfrierens stabil bleibt. Die Zusammensetzung des Dispersionsmediums für den Faser-Schnitt 
wird daher entsprechend den Eigenschaften des Fasermaterials gewählt[6,8,81] damit eine Benetzung, 
Dispergierung und Stabilisierung der geschnittenen Fasern möglich ist. Das Dispersionsmedium wird 
in Bezug auf seine Polarität und Dichte gewählt, um Flockulations- als auch Sedimentations-
erscheinungen durch hohe Unterschiede in Dichte sowie Polarität zwischen Faser und Medium zu 
vermeiden. Die genannten Faktoren werden im Folgenden genauer erläutert. 
Benetzbarkeit, Flockulation, Sedimentation 
Die Benetzbarkeit beschreibt die Interaktion eines Materials mit einer Flüssigkeit. Viele Faktoren 
bestimmen die Interaktion, welche in der Regel durch den Kontaktwinkel ausgedrückt wird. Zu den 
wichtigsten Faktoren gehören die Hydrophilie des Materials sowie die Polarität der Flüssigkeit. Für 
beide ist die Anwesenheit funktioneller Gruppen, für das Material außerdem die Topografie[171] 
entscheidend. Der Kontaktwinkel wird von allen Faktoren beeinflusst und zeigt ob ein Material 
hydrophile (wasserzuneigende), oder hydrophobe (wasserabneigende) Eigenschaften vorweist.[12]  
Die Materialoberfläche und ihre Benetzbarkeit beeinflusst die Neigung dispergierter Nanosysteme 
und somit auch von Polymerfasern zu Flockulation und Sedimentation.[172] Ist der Grad der Wechsel-
wirkung zwischen den Fasern höher als zwischen Faser und Dispersionsmedium, tendieren die 
Einzelfasern zu flockulieren. Flockulation beschreibt den Prozess der Partikel-Agglomeration zu 
Flocken-förmigen Aggregaten, die je nach Größe und Dichteunterschied der Faser zum Dispersions-
medium zur Abscheidung, also zu Sedimentation, oder Aufschwimmen der Fasern führt.[12]   
Die dispergierten Faserstücke müssen vom Dispersionsmedium benetzt und im zur Verfügung 
stehenden Medium gleichmäßig verteilt werden können, um homogene und reproduzierbare PFS 





Einzelfasern sind auch unvollständig zerkleinerter Fasermatten-Stücke in der Faserdispersion ein 
Qualitätsfaktor für den späteren PFS. Zur Vermeidung ist vorrangig die Durchmischung der 
Dispersion während des Schnittprozesses zu gewährleisten, daher sollte die Faserdispersion während 
der Schnitt-Zeit verdünnt vorliegen. Dies hat den Hintergrund, da das Dispersionsmedium sonst 
während des Schnittprozesses gelartige Eigenschaften erhält, wodurch die Durchmischung während 
der Dispergierung und die Faserlängenverteilung negativ beeinflusst werden. Dieses Verhalten ist mit 
den rheologischen Eigenschaften konzentrierten Fasergruppierungen zu erklären, wie im nächsten 
Kapitel erläutert wird.[173] 
Rheologische Faktoren – Faserlänge und Konzentration 
Die Faserlänge sowie der CV der Längenverteilung, der im Schnitt-Prozess erhalten wird, ist 
entscheidend für die Eigenschaften des Schwammes.[126] Die Fasermatte muss daher im Verlauf des 
Schnitt-Prozesses gleichmäßig zerkleinert und dispergiert werden, denn dies erlaubt, die erhaltene 
Faserlängenverteilung möglichst schmal zu halten.  
Der Einfluss der Faserlänge kann an einem konzeptionellen Modell zweier in Lösung vorliegender 
Polymerfasern erläutert werden. Die Faserlänge bestimmt die Wahrscheinlichkeit der Überlappung 
beider Fasern und somit die mögliche Anzahl an Kontaktpunkten, die wiederum die späteren 
Vernetzungspunkte im Fasergerüst des PFS bilden. Kurze Fasern können demnach ein weniger 
stabiles Netzwerk aufbauen und neigen eher zu Sedimentation. Es ist analog zu vergleichbaren 
Systemen[126] auch für PLA-Fasern anzunehmen, dass die mechanische Belastbarkeit des PFS umso 
höher ausfällt, je länger die Fasern sind und je mehr Vernetzungspunkte bei vergleichbarer Poren-
struktur im Vernetzungsschritt (Kap. 0) gebildet werden können.   
Je länger geschnitten wird, desto kürzer wird die mittlere Faserlänge und desto schmaler wird die 
Faserlängenverteilung.[127] Gleichzeitig müssen aber alle Fasermattenstücke vollständig dispergiert 
werden, um Inhomogenitäten durch Defekte zu vermeiden. Defekte sind unvollständig dispergierte 
Stücke der Fasermatte die sich in Form noch intakter Mattenreste, dichter Faserstränge oder Faser-
knäuel zeigen. Defekte beeinträchtigen die Homogenität sowie die Reproduzierbarkeit des PFS-
Systems und es ist zu erwarten, dass sie auf Grund ihrer punktuell sehr hohen Faserdichte auch einen 
negativen Einfluss auf den Verlauf einer Zellularisierung haben. Es ist daher wichtig, die 
Dispergierung so lang wie nötig durchzuführen, die Schnitt-Zeit aber so kurz wie möglich zu halten. 
Je länger die Fasern im Mittel sind, desto höher ist jedoch auch der zu erwartende Einfluss auf die 
rheologischen Eigenschaften der Faserdispersion. Diese werden vor allem durch das Aspektverhältnis 
der Einzelfasern, aber auch durch ihre Flexibilität (E-Modul und Trägheit) bestimmt.[173] Dicke Fasern 
besitzen eine niedrigere mechanische Flexibilität, die sowohl die Interaktion mit anderen Fasern, als 
auch die Verteilung im Dispersionsmedium bestimmt. Dickere Fasern neigen aber auch, auf Grund 
ihrer höheren Masse, verstärkt zu Sedimentation und gefährden so die Dispersionsstabilität und 





 Gefriertrocknung – Herstellung roher Polymerfaser-Schwämme 
Der Prozess der Gefriertrocknung (engl.: freeze-drying, FD) von Faserdispersionen umfasst mehrere 
zu überwachende Einzelschritte (Abb. 13): 1) Befüllung und kontrollierte Homogenisierung der 
Faserdispersion im FD-Behältnis; 2) Kontrolliertes Gefrieren und Steuerung der Kristallisation der 
Faserdispersion zur Porenstrukturierung; 3) Sublimation des Dispersionsmediums unter Vakuum 
zum Erhalt des Roh-Schwammes.  
Gefriertrocknung von (v.a. PLA basierten) PFS ist ein Muss und kann bisher nicht z.B. durch einfache 
Trocknung an der Luft ersetzt werden, da das Schwammgerüst ansonsten vollständig kollabiert. Auch 
weitere Faktoren beschränken die Modifizierbarkeit von PLA-PFS, dazu zählt vor allem die 
Dispersionsmittelstabilität, wie sie in Löse-/Antilösemittel-Systemen in der Beschichtung von PFS zu 
Tragen kommt (M2). Die Gefriertrocknung als notwendiger, letzter Arbeitsschritt jeder PFS 
Verarbeitung ist daher ein wichtiger Bestandteil nicht nur der Herstellung, sondern auch der 
Modifizierung (M2; Anhang) von PFS, welcher eingehalten und genau kontrolliert werden muss. 
 
Abbildung 13.  Verlauf der Gefriertrocknung (FD) zur Herstellung von PFS. (1) PLA-Faserdispersion A) vor und B) nach 
Homogenisierung im FD-Gefäß (Glas); (2) FD-Prozess: Mit a) Gefrieren, b) Vakuumtrocknen durch 
Sublimation des Dispersionsmittels. Schematisch gezeigt: (rechts, oben) Temperatur-/ Druck-Verlauf der 
Gefriertrocknung im Phasendiagramm von t-BuOH[174] und (rechts, unten) Faserverteilung vor 
Kristallisation des Dispersionsmediums und nach Abschluss des FD-Prozesses. 
Die Überwachung des Gefriertrocknungsverlaufs dient vorrangig zur Steuerung der Qualität von PFS 
und ihrer gezielten Porenstrukturierung, wie in den folgenden Kapiteln gezeigt und für die einzelnen 
Aspekte der Systemdynamik zur Porositätskontrolle diskutiert wird. 
1.6.5.1 Homogenisierung der Faserdispersion 
Zur Gewährleistung der Qualität eines PFS ist die Homogenisierung der Faserdispersion im FD-
Behälter entscheidend (Abb. 13). Hierbei üben die  rheologischen Eigenschaften und das Verhalten 
der Polymerfasern in Dispersion[173] einen enormen Einfluss auf die gleichmäßige Verteilung der 





vorranging, neben Faktoren wie der Dispersionsstabilität (Kap. 1.6.4.4), über die Gleichmäßigkeit der 
Faserverteilung und somit die finale Integrität des hergestellten PFS.[81]  
Die rheologischen Eigenschaften ‘konzentrierter Fasersysteme‘[173], dies gilt für PLA Mikrofaser-
dispersionen bereits bei einer Konzentration von weniger als ca. 2 mg/cm3, resultieren in einer 
bevorzugt ungleichmäßigen, asymmetrischen Faserverteilung im FD-Behälter direkt nach ihrer 
Zugabe (Abb. 13, A). Die asymmetrische Verteilung kann nur durch gezielte Homogenisierung, dies 
sind u.a. Prozesse, wie z.B. Rühren oder Schütteln, ausgeglichen werden (Abb. 13, B).   
Hierbei ist anzumerken, dass symmetrische Prozesse, wie sie z.B. durch den Energieeintrag eines 
Hochfrequenz-Rüttelinkubator erzeugt werden können, vor allem bei langfristiger Einwirkung keine 
gleichmäßige Verteilung der Fasern liefern. Der symmetrische Schüttelprozess führt bevorzugt 
wieder zur asymmetrischen Verteilung der Fasern im nahezu gesamten Behältnis, vor allem an der 
Grenzschicht zur Luft. Dies ist daran zu erkennen, dass die Fasern sich von der Behälterwand 
distanzieren und im Zentrum des Behälters konzentrieren. Die rheologischen Eigenschaften 
erschweren die Homogenisierung von kleinen FD-Behältern bzw. Bereichen mit schmalen Strukturen 
daher wesentlich. Dies gilt auch für den Einfluss von Fremdkörpern im Dispersionssystem, dazu 
zählen u.a. Luftblasen und Nadeln, wie sie z.B. in der Mikrokanalstrukturierung (Anhang) Einsatz 
finden. Mangelnde Homogenisierung führt zu ungleichmäßigen und somit destabilisierten sowie 





1.6.5.2 Porositätskontrolle in der Polymerfaser-Schwamm Herstellung 
Die Wahl des Dispersionsmediums und seiner Kristallstruktur wie auch die Wahl des Temperatur-
gradienten sowie das Temperaturprofil im Gefrierprozess der FD bilden die wichtigsten Aspekte der 
Systemdynamik zur Porositätskontrolle für PFS, wie im Folgenden erläutert wird. 
Zusammenhang zwischen Kristallwachstum- und Porenstruktur  
Die Kontrolle über den Kristallisationsprozess während des Gefrierens des Dispersionsmediums 
erlaubt die gezielte Steuerung der Porenstrukturierung von PFS (Abb. 14). So kann direkt Einfluss auf 
die Porosität des Systems und die mechanischen Eigenschaften der PFS genommen werden. Die 
Steuerung des Kristallit-Wachstumsverlaufs ist vor allem zur flexiblen Anpassung des Systems, an z.B. 
unterschiedliche biozelluläre Anforderungen der Gewebezucht, von hoher Bedeutung (Kap. 1.3).  
 
Abbildung 14.  Porenstrukturierung von PFS in Abhängigkeit von Dispersionsmedium und Temperaturprofil. 
Illustration des Kristallisationsverlaufs: (oben) Fasern und Kristallite, (unten) Fasern und 
Poren nach Gefriertrocknung. Fall A) Zufälliges Kristallwachstum, wie es in der Regel bei 
Gefrierprozessen mit ungerichteter Kühlung des FD-Behälters eintritt. Fall B) Einseitig 
gerichtetes Kristallwachstum, typisch für Kühlung von nur einer Seite des FD-Behälters. 
Zu den wichtigsten Faktoren der Porenstrukturierung gehört das verwendete Faserdispersions-
medium und die angelegte Temperatur. Sie bestimmen die Faserverteilung, Porengröße und Poren-
struktur, sowie die daraus resultierende (An-)Isotropie und Poreninterkonnektivität des PFS. Je nach 
Dispersionssystem, Temperatureinstellung und Temperaturprofil erfolgt eine Kristallisation des 
Dispersionsmediums entweder zufällig bzw. multidirektional[6,81] (Abb. 14, A), oder gerichtet, also z.B. 
konzentrisch[175] oder von unten nach oben (Anhang; Abb. 14, B). Ohne spezielle Kontrolle der 
Temperatur oder des Temperaturgradienten im FD-Behälter, werden vorranging ungerichtete Poren-
strukturen gebildet (Abb. 15).  
Darüber hinaus gibt es Möglichkeiten zur Porenstrukturierung durch Salzkristallisation. Sie erlauben 






Wahl des Dispersionsmediums 
Das Dispersionsmittel und ggf. Additive entscheiden über den Gefrierpunkt der Faserdispersion, die 
sich bildende Kristallstruktur und somit die Porenstruktur des späteren PFS (Abb. 15).  
 
Abbildung 15.  Einfluss des verwendeten Dispersionsmediums auf die Mikro-/Makroporenstruktur von PFS 
auf Basis von (A) Poly(methylacrylate-co-methylmethacrylate-co-4-methacryloyloxybenzo-
phenone)[6]; (B) Polyacrylonitril[126]. (C, D): Poly(bis(benzimidazo)-benzophenanthrolin-
dion)[176]. (E): PLA/PCL, hergestellt aus 1:4 H2O/t-BuOH[81]. (F): Polyacrylonitril/BA-a/SiO2, 
hergestellt aus 4:1 H2O/t-BuOH[8]. (Abbildungen verwendet(8) aus den jeweilig genannten Referenzen) 
Für Faserdispersionen auf Basis von 1,4-Dioxan[6,126,127,132] (Abb. 15, A, B), Wasser/PVA[128,176] 
(Abb. 15, D), sowie 4:1 (w/w) H2O/t-BuOH Mischungen[8,81] (Abb. 15, E, F) werden ausgeprägte 
Porenstrukturen erhalten. In einigen Fällen wird jedoch auch keine erkennbare oder eine nur 
schwach ausgeprägte Porenstruktur gebildet, dies ist z.B. aus Wasser[176,177] (Abb. 15, C) und 1:4 (v/v) 
H2O/t-BuOH Mischungen[81] (Abb. 15: E) der Fall.   
Auch der FD-Behälter, seine Größe und die Wandstärke des Materials aus dem er besteht, übt 
erwartungsgemäß Einfluss auf den Verlauf der Kristallbildung aus, v.a. durch Unterschiede im 
Temperaturgradienten innerhalb des Behälters. Dieser Faktor beeinflusst wie schnell und an welcher 
Position des FD-Behälters die Kristallisation eintritt. Der Temperaturkontrolle kommt daher, wie im 
Folgenden Kapitel gezeigt, eine Schlüsselrolle in der Porenstrukturierung von PFS zu.  
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Wahl des Temperaturprofils – Einfluss des Kristallisationsverlaufs auf die Porenstruktur 
Der während der Kristallisation vorherrschende Temperaturgradient ermöglicht die Steuerung der 
Vorzugsrichtung des Kristallwachstums und die Kristallisationsgeschwindigkeit. Zusammen haben sie 
einen maßgeblichen Einfluss auf die Porengröße[127] (Abb. 16), wie auch die Bildung von Poren-
kanälen[178] zur Generierung von gerichteten Porenstrukturen (Abb. 14, rechts), welche im Folge-
kapitel erneut aufgegriffen werden. 
 
Abbildung 16.  Einfluss der Gefrierbedingungen auf die Mikrostruktur von PFS gleicher Dichte (~9 mg/cm3): 
(A-D) aus Polysaccharid/PVA Fasern (Pullulan/PVA) hergestellt aus 1,4-Dioxan. Gefrier-
geschwindigkeit [μm s-1]: (A) 2.1, (B) 6.2, (C) 10.3, (D) 73.1.  (Verwendet9 aus Referenz[127]) 
Eine Zunahme der mittleren Porengröße führt – bei gleichbleibender Porosität, Faserdichte und der 
gleichen prozentualen Maximalkompression (.) – auch zur Zunahme der zur Kompression des 
Schwammes benötigten Kraft der Stauchung.[127] Dies ist im Hinblick auf die in der Regel relativ 
schwach ausgeprägten mechanischen Eigenschaften von PFS mit niedriger Faserdichte zwar positiv, 
im Hinblick auf TE-Anwendungen sind große Poren jedoch nicht zwangsläufig die bessere Wahl. Bei 
gleicher Faserdichte – durch die lediglich unterschiedliche Faserverteilung – wird für größere Poren 
automatisch ein kleinerer Faser-Faser Abstand gebildet, was wiederum in einer niedrigeren Poren-
interkonnektivität resultiert (Kap. 1.3.2). Dies wird voraussichtlich für vor allem sehr großen Poren 
(Abb. 16, links), die eine sehr hohe Faserdichte der Porenwände zeigen, der Fall werden. 
 





1.6.5.3 Unidirektionale Mikro- und Makro-Strukturierung 
Durch kontrolliertes Gefrieren einer PLA-Dioxan Lösung aus einer vorgegebenen Richtung (engl. uni-
directional freezing) ist es bereits möglich, nicht nur ausgeprägt Porenstrukturen, sondern einen 
kompletten Schwamm-Korpus mit durchgehenden Porenkanäle zu erzeugen (Abb. 17).[23]  
 
Abbildung 17.  SEM-Aufnahmen mit Illustration der Blickrichtung auf Kollagen-Schwämme, gefriergetrocknet 
aus 1,4-Dioxan und betrachtet im Jeweiligen (A, B) Proben-Querschnitt und (C, D) Proben 
Längsschnitt. (Abbildung verwendet10 aus Referenz[23]) 
Unter Einsatz eines für PLA geeigneten Dispersionsmediums wie t-BuOH[178] (Abb. 18) ist dies auch 
für PLA basierte PFS denkbar.  
 
Abbildung 18. SEM-Aufnahmen einer gerichtet porenstrukturierten Keramik, hergestellt durch Gefrier-
trocknung aus t-BuOH. Schema-Illustration der tBuOH Kristallisation unter Ausbildung 
hexagonaler Strukturen aus hexagonal angeordneten tBuOH-Kristallpackungen. (Abbildung 
verwendet10 (übersetzt) aus Referenz[178]) 
 





Anmerkung: Im Anhang (Kap. 4) sind hierzu bisher unveröffentlichte Arbeiten zur Mikro- und 
Makro-Porenstrukturierung von PLA basierten PFS gezeigt. Sie beinhalten die Möglichkeit zur Mikro-
porenstrukturierung der PLA-Schwämme unter Verwendung von t-BuOH sowohl während der PFS-
Herstellung durch die Kristallbildung des gefrierenden Dispersionsmediums als auch nachträglich 
durch Einsatz speziell kristallisierender Salze. Vor allem letzteres Verfahren ist enorm viel-
versprechend, da es die Möglichkeit einer mehrmaligen und nacheinander geschalteten multi-
direktionalen Mikroporenstrukturierung ermöglichen kann. Auf diese Weise kann ein PFS theoretisch 
auch mehrmals mit einer Kristallit-Struktur durchzogen und diese Anschließend auf die PFS-Poren-
struktur übertragen werden.  
1.6.5.4 Nebeneffekte im Gefrierprozess – Poren-Defektbildung 
Die Qualität von PFS wird auch stark durch Poren-Defektbildung eingeschränkt: Defekte entstehend 
dabei sowohl durch Faktoren wie 1) Blasenbildung, z.B. während des Homogenisierens oder 
Gefrierens durch Änderung der Löslichkeit von Luft im gewählten Dispersionsmedium[179], als auch 
durch 2)    Temperaturabhängige Dichteunterschiede des Dispersionsmediums bzw. dessen Massen-
transports[180]. Letzterer Faktor ist in besonderem Maße zu berücksichtigen, da er während des 
Gefrierprozesses und je nach Wahl des Temperaturprofils einen anderen Einfluss auf die Faser-
verteilung im FD-Behälter ausübt. Dieser aus der Gefriertrocknung von Lebensmitteln bekannte 
Einfluss[179] führt im besten Falle nur zu einer Formänderung des Schwammes[8]. Der 
diffusionsgesteuerte Massentransport innerhalb einer porösen Matrix[181] kann aber auch zu großen 
und ungleichmäßigen Hohlräumen im Zentrum des PFS führen. Es ist anzunehmen, dass dieser Effekt 
bedingt durch die rheologischen Eigenschaften konzentrierter Faserdispersionen, deren Einzelfasern 
sich gegenseitig in ihrer Bewegungsfreiheit einschränkend und untereinander beeinflussen, weiter 
verstärkt wird.   
 Thermische Vernetzung – Erzeugen elastischer Polymerfaser-Schwämme 
Im Folgenden werden kurz die Einflüsse der Material-Wahl sowie die Auswirkungen der thermischen 
Behandlung auf die durch Gefriertrocknung gewonnenen Roh-Schwämme diskutiert.   
Die dieser Arbeit zugrundeliegende, auf Basis synthetischer Ausgangsmaterialien (Kap. 1.3) 
basierende Herstellung elastischer PFS erfolgt bisher ohne den Einsatz einer chemischen Vernetzung. 
So kann auf aggressive und bezüglich möglicher Zelltoxizität z.T. bedenkliche, chemische Verfahren 
(Kap. 1.5) verzichtet werden. Zur Generierung eines elastischen PFS erfolgt stattdessen eine rein 
physikalische Vernetzung der Fasern durch thermische Behandlung, auch tempern genannt (engl.: 
thermal annealing, TA). Diese physikalische Vernetzung kann entweder durch Verklebung mit Hilfe 
eines Additivs wie PCL[81] oder durch oberflächliche, physikalische Vernetzung erfolgen. Es wird 
angenommen, dass letzterer Prozess auf Reptation basiert, einer thermisch getriebenen 





Reptation wurde bereits 1971 als physikalischer Kriechprozess von Polymerketten eines dichten 
Makromolekülnetzwerks in Arbeiten von P. G. de Gennes beschrieben. Die Prozessbeschreibung 
wurde von M. Doi und S. F. Edwards mit Hilfe eines Kanal-Modells (Abb. 19) 1978 erweitert.[182,183] 
 
Abbildung 19.  Beschreibung der Makromolekülbewegung einer Polymerkette in einem dichten Polymer-
netzwerk nach dem Kanal-Modell von Doi und Edwards. (Abbildung verwendet11 aus Referenz[183])  
Neben der mechanisch messbar gesteigerten Elastizität eines Roh- gegenüber eines thermisch 
behandelten Schwammes (M1), zeugt auch dessen Integrität, gegenüber einer Re-Dispergierung der 
Fasern z.B. nach Immersion in EtOH- oder wässrigem Medium[81], vom Erfolg und der Qualität der 
physikalischen Vernetzung. Die Wahl des Materials und seiner Materialeigenschaften entscheidet 
ebenso wie die TA-Temperatur, oder für Mischsysteme der Gewichtsanteil der verwendeten Klebe-
Komponente (M1), maßgeblich über das Schrumpfverhalten des Schwammkörpers während des 
Temperns.[81] Der Vorteil eines Mischsystems gegenüber eines Ein-Komponenten PFS zeigt sich hier in 
der für die Vernetzung notwendigen Temperatur und TA-Dauer. Ein monolithischer PFS muss mehr 
als 24h bei Temperaturen weit über der Glasübergang (Tg) des Materials getempert werden, 
wohingegen unter Präsenz von geringen Mengen einer Klebekomponente eine lediglich kurzzeitige 
Erhitzung auf Höhe ihres Schmelzpunktes (Tm) benötigt wird, um einen PFS, unter sonst analogen 
Bedingungen, mit vergleichbarer Elastizität zu generieren.[81] Die Ergebnisse zeigen auch, dass die 
Reptation für Mischsysteme gestört oder unterbunden sein kann, da durch Tempern unterhalb des 
Glaspunktes der Klebe-Komponente nicht zwangsläufig auch ein elastischer PFS hervorgeht. 
1.7 Strategien zur Modifizierung von Trägersystemen 
 Biomodifizierung von Zellträgersystemen 
Eine biochemische Modifizierung des Träger-Basismaterials wird zur Erweiterung der Träger-
Eigenschaften verwendet, wobei vorrangig die natürlichen Bestandteile der ECM als mögliche 
Komponenten zur Biomodifizierung betrachtet werden (Kap. 1.3.1). Die Biomodifikation von 
Trägersystemen erfolgt entweder durch z.B. Mischen oder chemische, kovalente Anknüpfung einer 
geeigneten funktionellen Gruppe. Diese wird entweder direkt, über die Synthese des Ausgangs-
materials[184,185], oder indirekt, durch chemisch-physikalische Verfahren eingeführt. Dazu zählt u.a. die 
Mischung von Polymersystemen[186] oder Beschichtung durch z.B. Schicht-für-Schicht-Verfahren[5,41] 
 





nach z.B. Oberflächenaktivierung durch Plasma[25,31,187–191].  
Eine Beschichtung ermöglicht eine auf die Oberfläche, also den Hauptinteraktionsbereich zwischen 
Zelle und Substrat gerichtete Modifizierung, sodass anders als im Mischverfahren, der Einfluss auf die 
mechanischen Eigenschaften des Trägers minimiert wird. Die Beschichtung stellt daher auch 
gegenüber Mischsystemen eine wesentlich nachhaltigere und materialschonenderer Technik zur 
Biomodifizierung dar, da die benötigte Menge der Bio-Komponente, bei meist gleichbleibender 
Effizienz, signifikant reduziert werden kann.  Gewebezucht relevante Fachliteratur mit Arbeiten, die 
sich direkt mit biomodifizierten 3D Polymerfaser basierten Zellträgersystemen beschäftigen und in 
der auch eine 3D Probenanalytik des Trägers nach dessen Zellkulturierung (M2) herangezogen 
wurde, sind bisher nur selten zu finden. In den bekannten Arbeiten werden bisher vorrangig Polymer-
mischungen zur Biomodifizierung der Trägersysteme eingesetzt[26,34,35,63].   
Galaktose (Gal) hat sich in den letzten Jahren als „essenzielle und vielversprechende“ Bio-
Komponente zur Biomodifizierung von Trägersystemen herausgestellt.[91,192] Sie findet bereits weit 
verbreitet Einsatz in der Gewebezucht-Forschung zur Entwicklung künstlicher Leber-ECM 
imitierender Trägersysteme, die helfen sollen der hohen Nachfrage nach Organ und 
Gewebetransplantaten Rechnung zu tragen. Die Gal befähigt die künstliche ECM zur Wechselwirkung 
mit Hepatozyten und fördert sowohl Zell-Adhäsion, Aktivität als auch Zell-Proliferation.[91] Durch die 
hohe  Zuckerspezifität von Leberzellen (Hepatozyten)[83,84], basierend auf ihren Asialoglycoprotein-
Rezeptoren[192,193], lassen sich Hepatozyten gezielt mit Gal biomodifizierten Trägersystemen 
ansteuern.[194] Hierbei müssen nicht zwangsläufig komplette Polymerketten vorliegen, oft reicht die 
Präsenz eines Gal Moleküls als Endgruppe[185,195,196] bereits aus, um einen Effekt zu erzielen.  
 Galaktosylierung von Trägersystemen 
Die Biomodifizierung mit Gal wird auch als Galaktosylierung bezeichnet. Es existiert eine enorme 
Vielzahl unterschiedlicher Varianten zur direkten Synthese oder nachträglichen Galaktosylierung 
synthetischer Polymersysteme und eine ausführliche Literaturübersicht und Beurteilung zu 
verschiedenen Ansätzen der Galaktosylierung von E. Craparo und G. Cavallaro.[197] In den meisten 
aktuellen Arbeiten mit Gal-Trägersystemen wird die Gal direkt[33,42,43,51,184,185,195,197–200], also parallel 
zur Herstellung des Polymers eingeführt. Das Potential dieser Gal-Gruppen tragenden Makromoleküle 







Abbildung 20.  Galaktose tragende Copolymere veröffentlichter mizellarer Trägersysteme. A) Galaktose-
Poly(ethylenglycol)-Poly(caprolacton) (Gal-PEG-PCL) und Poly(ethylenglycol)-b-Poly-
(acryloylcarbonat)-b-Poly(caprolacton) (PEG-PAC-PCL)[185], B) Poly(lactid)-b-Poly(6-O-
acryloyl-α-D-galactopyranose) (PLA-b-PAGP)[184], C) Poly(caprolacton-graft-dextran)[200]. 
(Abbildungen verwendet12 aus der jeweiligen Referenz.)  
Selten werden solche galaktosylierten Polymere direkt in einen abbaubaren Polymerfaser 
basierten[51,203,204] (Abb. 21, A), oder schwammartige Träger[33,42,205–207] verarbeitet (Abb. 21: C-E) und 
für Gewebezucht Anwendungen eingesetzt (M2). Noch weniger Arbeiten haben eine gezielt 
nachträgliche Galaktosylierung schwammartiger[208] (Abb. 21, F) oder Polymerfaser[203,209,210] 
basierter Trägersysteme zur Biomodifizierung verwendet (Abb. 21, B).   
Die nachträgliche Beschichtung von Trägersystemen mit Galaktose (M2) erfolgt in der Regel durch 
chemische, kovalente Verknüpfung und wird vorrangig zur Herstellung von zumeist 2D Träger-
systemen wie z.B. Petrischalen[38,43,52,199,211] oder Fasermatten[51,209] eingesetzt. Die Beschichtung 
erfolgt meist durch Lufttrocknung der gelösten Komponenten, ein Verfahren, welches für PFS nicht 
eingesetzt werden kann (Kap. 1.6.5).   
Unter Einsatz von Copolymersystemen[184] ist auch eine auf Van-der-Waals-Wechselwirkungen 
basierende Beschichtung denkbar.[212] Hierfür bedarf es einer entsprechenden Triebkraft damit eine 
homogene Beschichtung durch Oberflächenabscheidung der gelösten Komponente ausgebildet wird. 
Diese Triebkraft kann durch z.B. temperaturabhängige Steuerung der Löslichkeit zusammen mit einer 
ausreichenden Substrat-Affinität wie sie u.a. zwischen Polymeren derselben Hydrophilie oder 
chemischen Struktur vorliegt, erzeugt werden. Vergleichbare Triebkräfte sind für oberflächenaktive, 
 
12 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz [185] © 2011, American Chemical Society | Referenz [200] © 2009, American Chemical Society 





zumeist amphiphile Systeme bereits aus Arbeiten im Umgang mit Mikrophasenseparation bekannt. 
Darin finden bereits einige PLA basierte Block-Copolymer Systeme Anwendung.[213] Die zugrunde-
liegenden Kräfte bieten sich auch in der Oberflächen-Biomodifizierung eines PFS an, wobei hierbei 
auch alle Einschränkungen der PFS berücksichtigt werden müssen. Dazu zählt die Material-
Löslichkeit, das Material-Quellverhalten, die PFS-Desintegrationsstabilität und die stets obligatorische 
Gefriertrocknung als bisher zwingenden, letzten Verarbeitungsschritt. 
           
 
 
13 Abgedruckt (angepasst) mit Genehmigung: Referenz[51] © 2009 Elsevier Ltd. | Referenz[209] (übersetzt) © 2004 Elsevier Ltd. | Referenz[207] 
© 2019 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA | Referenz[42] © 2009, Springer Nature | Referenz[205] © 2011 Elsevier Ltd. | Referenz[208] © 
2012, Springer Nature. 
Abbildung 21. Bekannte galaktosylierte (oben) Polymerfaser basierte (A, B: ES-Fasermatten) und (unten) 
schwammartige Trägersysteme (C-F) nach Zellkulturierung mit Hepatozyten (Ratte), 
hergestellt aus A) Chitosan[51], B) PCL[209], C) Chitosan/Gelatine[207], D) 
Chitosan/Hyaluronsäure[42], E) Cellulose[205] (ohne Zellen), F) PCL/Chitosan[208]. (Abbildungen 
verwendet13 aus den jeweiligen Referenzen) 
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Diese Arbeit beinhaltet ein veröffentlichtes (M1) und zwei Manuskripte (M2, M3) in Vorbereitung, 
deren Inhalt in den folgenden Kapiteln zusammengefasst wird. Sie umfassen die Herstellung, 
Biomodifizierung, Charakterisierung von PLA basierten PFS, ihrer Anwendung als Trägersystem in 
der Zellkultivierung (M1, M2) sowie u.a. ihre Eigenschaften und das Verhalten unter Einsatz als 
Flüssigkeits- und Medikamententräger möglicher pharmazeutisch-medizinischer Anwendung (M3).  
Kapitel 2.1 umfasst die grundlegenden Entwicklungen zur Herstellung von PLA basierten PFS aus 
elektrogesponnenen Fasern, ihrer strukturellen und mechanischen Charakterisierung sowie ersten 
Anwendung in Zellkulturexperimenten unter statischen, diffusionslimitierten Bedingungen. 
Kapitel 2.2 befasst sich mit der Verfahrensentwicklung zur (bio)chemischen Modifizierung von PLA-
PFS, durch Galaktosylierung unter Einsatz eines PLA basierten Galaktose-Copolymer-Trägers, mit 
Evaluierung und Bewertung im statischen als auch dynamischen Zellkultur-Vergleich.  
Weiterführende Ergebnisse, mit hoher Relevanz für zukünftige Arbeiten zur Mikro- sowie Makro-
porenstrukturierung sowie Mikrokanalisierung von PLA-PFS sind im Anhang (Kap. 4) zu finden. 
Kapitel 2.3 erfasst die 3D Analyse des Verhaltens von PFS gegenüber unterschiedlichen Umgebungs-
bedingungen und pharmazeutisch relevanten Flüssigkeiten vor, während und nach ihrer Penetration 
in die PFS Struktur. Die einzelnen Stadien der PFS-Flüssigkeit Interaktion werden dabei mit in-vivo 
Implantationsszenarien in-vitro simuliert und für mögliche Anwendungen in der Gewebezucht oder 
Medizin 3D bildgebend quantifiziert. 




2.1 M1 - Entwicklung ultra-poröser, elastischer Polylactid/Polycaprolacton 
Schwämme für die Gewebezucht – Herstellung und Charakterisierung 
 
 
           
Der Inhalt dieses Kapitels (inkl. der verwendeten14 Abbildungen) wurde veröffentlicht in: 
M. Mader, V. Jérôme, R. Freitag, S. Agarwal, A. Greiner, Ultraporous, Compressible, Wettable Poly-
lactide/Polycaprolactone Sponges for Tissue Engineering, Biomacromolecules, 19(5), 2018, 1663-1673. 
 
 Beitragszusammensetzung / Autorenbeteiligung 
Alle in diesem Kapitel und dem zugehörigen Manuskript (M1) gezeigten Arbeiten, finalen 
Auswertungen, Abbildungen und Texte habe ich selbst durchgeführt, angefertigt bzw. verfasst, mit 
Ausnahme der folgenden Arbeitsschritte und Textabschnitte:   
Dr. Valérie Jérôme (Bioprozesstechnik, BPT; Uni Bayreuth, UBT) hat alle zellbiologisch relevanten 
Schritte (Zellkultur, Färbung, Quantifizierung bis Proben-Dehydrierung), selbst durchgeführt oder die 
Durchführung durch Studenten (siehe unten) betreut. Sie hat die zugehörigen Textabschnitte 
(Materialien und Methoden Sektion) verfasst.  
Rika Schneider (Technische Angestellte, Makromolekulare Chemie II) hat die MALLS-GPC Messung 
durchgeführt und die zugehörigen Informationen für die Materialien und Methoden Sektion 
beigesteuert.   
Prof. Dr. Greiner, Prof. Dr. Agarwal, Prof. Dr. Ruth Freitag und Dr. Valérie Jérôme haben als Ideengeber 
an der Arbeit mitgewirkt und finale Korrekturen durchgeführt. 
 
14 Abgedruckt (angepasst, übersetzt) aus Referenz[81] mit Genehmigung. © 2018 American Chemical Society.  




 Zusammenfassung und Diskussion 
Dreidimensionale (3D), synthetische, PFS besitzen eine in alle Raumrichtungen offenporige Struktur 
mit höchst vielversprechenden Eigenschaften für hochspezifische Anwendungen als z.B. Zellträger in 
der Gewebezucht. Ihre ultra-hohe Porosität, und Elastizität in Kombination mit einer hohen 
Flexibilität in der Herstellung erlauben es zielführend auf nahezu alle strukturellen, mechanischen 
und Porositätsbedürfnisse der Gewebezucht eingehen zu können. Dies wird durch frei und leicht zu 
kontrollierende PFS-Eigenschaften wie Träger-Dichte sowie Porenstruktur erreicht, die zur Steuerung 
der Porosität und somit mechanischen Belastbarkeit des PFS ausschlaggebend sind. Bisherige PFS-
Herstellungsverfahren basieren jedoch auf nicht-abbaubaren Materialien, welche sich als Zellträger 
und der Anwendung als Transplantat in der in-vivo Geweberegeneration nicht eignen (Kap. 1.3.1), da 
z.B. keine Bioassimilierung möglich ist.   
Die diesem Kapitel zugrundeliegende Arbeit hatte daher zum Ziel, eine bisher auf anorganische 
Materialien und Keramiken sowie nicht-abbaubare Polymere limitierte Technik zur Herstellung von 
PFS vollständig auf den Einsatz rein abbaubarer Polymeren zu adaptieren und für die Gewebezucht zu 
erschließen. Die hohe Schwierigkeit liegt u.a. in der hohen Systemdynamik der PFS-Herstellung (Kap. 
1.6.1), welche stark von den Eigenschaften des verwendeten Basismaterials und allen dazugehörigen 
Techniken der Weiterverarbeitung abhängig ist. Das Verfahren der PFS-Herstellung und die genauen 
chemischen Zusammenhänge, die auf die Vernetzung der Einzelfasern zu einem elastischen Faser-
Netzwerk Einfluss nehmen, sind noch nahezu unverstanden. 
Herstellung von Polylactid basierten Polymerfaser-Schwämmen 
In dieser Arbeit habe ich ein Verfahren zur Herstellung monolithischer PFS aus Polylactid (PLA) sowie 
Polymergemisch-PFS aus Polylactid/Polycaprolacton (PLA/PCL) auf Basis einer thermisch-
physikalischen Vernetzung (Tempern) der PFS entwickelt und analysiert (Abb. 22).  
     
Abbildung 22.  Schematische Illustration der allgemeinen PFS Herstellungsschritte und Elastizität eines 9:1 
(w/w) PLA/PCL PFS. 




Vernetzung von Polylactid basierten Polymerfaser-Schwämmen 
Die Herstellung eines PLA bzw. PLA/PCL PFS unterscheidet sich primär in der für die thermisch-
physikalische Vernetzung benötigten Temperatur. Die jeweiligen PFS müssen entweder bei 60 °C 
(Schmelzpunkt PCL Komponente) für mindestens 5-10 Minuten oder bei 110 °C für mindestens 24 h 
getempert werden, um die in einer Fasermatte, ebenso wie in einem Roh-Schwamm (nach Gefrier-
trocknung) noch nicht enthaltenen Faser-Verbrückungen zu erzeugen (Abb. 22 sowie Abb. 23, 
Kreise). So erhält der PLA bzw. PLA/PCL PFS ein elastisches Verhalten (Abb. 22, oben rechts) sowie 
eine grundlegende mechanische Integrität.  
 
Abbildung 23. (Oben) PLA/PCL Fasern nach thermischer Vernetzung (60 °C, 72 h) mit den für die 
Reversibilität von PFS verantwortlichen, Faser-Verbrückungsbereiche (Kreis). 
Die Verknüpfungen sind in SEM-Aufnahmen für PLA/PCL leicht als Verklebungsbereiche, entstanden 
durch Schmelzen der PCL-Komponente, als ‘Brücke‘ zu identifizieren, für monolithische PLA-PFS sind 
solche Brücken nicht zu finden. Es wird angenommen, dass für die thermische Vernetzung von PLA-
PFS ein auf Reptation (Kap. 0) basierender Mechanismus zugrunde liegt.   
Unterschiedliche PCL Anteile gegenüber PLA wurden für die PFS-Herstellung herangezogen und 
einander in Bezug auf die strukturelle Faser-Integrität nach thermischer Behandlung bei 60 °C 
gegenüber gestellt (Abb. 24, oben).  
 
 
Abbildung 24. (Oben) PCL anteilsabhängiger Einfluss auf die strukturelle Integrität der Fasern variabler 
Zusammensetzung nach thermischer Behandlung (60 °C, 72 h). (Unten) Temperatur-
abhängiges Schrumpf-Verhalten eines 9:1 (w/w) PLA/PCL PFS nach (A) Gefriertrocknung und 
(B) 60 °C, (C) 100 °C, sowie (D) 120 °C tempern. Die Skala entspricht jeweils 20 µm. 




Der PCL Anteil und die Vernetzungstemperatur bestimmen dabei maßgeblich das Schrumpfverhalten 
und somit die Qualität der PFS-Proben (Abb. 24, unten). Für einen PCL-Mengenanteil von 10 wt% 
verliert ein PLA/PCL ähnlich wie ein PLA-Schwamm lediglich 7% seines ursprünglichen 
Durchmessers und ca. 8 % seiner ursprünglichen Höhe, durch sowohl Gefriertrocknung als auch 
Tempern. Dies erlaubt eine schnelle Prototypenentwicklung und einen hohen Probendurchsatz in der 
Herstellung, welcher für die Anforderungen an Reproduzierbarkeit und Qualität eines Trägersystems 
für Zellkultur-Experimente (Kap. 1.3) benötigt wird.  
Struktur, Porosität und mechanische Belastbarkeit 
Die PFS lassen sich durch kontrollieren der Faser-Konzentration mit einer Porosität von 99,6 % bis 
98 % (2,5 bis 25 mg/cm3) herstellen. Die PFS zeigen eine gleichmäßige Faserverteilung (Abb. 25, 
oben) und schmale Porengrößenverteilung (Abb. 25, unten links) im PFS Querschnitt. 
 
                        
Abbildung 25.  (Oben) Struktur eines 9:1 PLA/PCL PFS im Querschnitt, (Unten) Porengrößenverteilung und 
mechanische Belastbarkeit für PFS vor und nach Vernetzung sowie unterschiedlicher Faserkonzentration. 
Ich habe die PFS Kristallinität nach thermischer Vernetzung, ebenso wie die Faserkonzentrations-
abhängigen mechanischen Eigenschaften der PFS in trockenem sowie in wässriger Immersion unter 
physiologisch relevanten Bedingungen charakterisiert (Abb. 26).  





Abbildung 26.  PLA PFS vor und nach Plasma-Behandlung sowie Immersion in Wasser und Kompressions-
experimente von PFS Schwämmen in trockenem Zustand sowie in wässriger Immersion. 
Die gegenüber einer Desintegration durch physikalische Vernetzung stabilisierten PFS wurden in 
Kooperation mit einem Lehrstuhl der Biologie erfolgreich in statischer Zellkultur mit menschlichen T-
Lymphozyten (Jurkat-Zellen) eingesetzt. Die Zelleindringtiefe (Abb. 27) und Viabilität (Abb. 27) 
wurde quantifiziert durch Digital-, konfokale Laser-Raster- sowie Elektronenmikroskopie. In Bezug 
auf Penetration und Proliferation der Zellen im PFS zeigt sich die Diffusionslimitierung der 
statischen Kultur als primärer Faktor entscheidend für die Einschränkungen in der Nährstoff-
versorgung und somit der tiefenlimitierten Vermehrung der Zellen im PFS.   
 
 
Abbildung 27.  Jurkat Zellkulturierter PLA/PCL PFS unter dem Mikroskop sowie am konfokalen Laser-Raster-
mikroskop (CLSM) zur Zell-Viabilitäts- und PFS-Penetrationsanalyse im Querschnitt. 
Die Ergebnisse deuten damit bereits ein hohes Potential für eine den PFS vollständig 
durchziehende in-vitro Zellbesiedlung an, welche die Grundlage für die Entwicklung von 3D PFS-
Zellträgern als Plattform für Gewebezucht Anwendungen bildet. 
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2.2 M2 - Entwicklung biomimetischer Polylactid-Schwämme für die Leber-
Gewebezucht – Biomodifizierung, Charakterisierung und Kulturanalyse 
Der Inhalt dieses Kapitels (inkl. verwendeter Abbildungen)15 wurde veröffentlicht in ‘ Biomacromolecules‘: 
M. Mader, M. Helm, V. Jérôme, R. Freitag, S. Agarwal, A. Greiner, Perfusion Cultivation of Artificial Liver
Extracellular matrix in Fibrous Polymer Sponges Biomimicking Scaffolds for Tissue Engineering, Biomacro-
molecules, 21(10), 2020, 4094-4104.
15 Abgedruckt (angepasst, übersetzt) aus Referenz[214] mit Genehmigung. © 2020 American Chemical Society.  
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Beitragszusammensetzung / Autorenbeteiligung 
Alle in diesem Kapitel und dem zugehörigen Manuskript gezeigten Arbeiten, die finalen 
Auswertungen, Abbildungen und Texte habe ich selbst durchgeführt, angefertigt bzw. verfasst, mit 
Ausnahme der folgenden Arbeitsschritte und Textabschnitte: 
Mingxia Lu (Universität Sidney, New South Wales) hat die Synthese des Polylactid-Galaktose (PLA-b-
PAGP) Träger-Copolymers durchgeführt und die Größenausschlusschromatographie (SEC) sowie 
NMR Daten des Copolymers beigesteuert. Dr. Valérie Jérôme (Bioprozesstechnik, BPT; Uni Bayreuth, 
UBT) hat alle zellbiologisch relevanten Schritte (Kultur, Färbung, in-situ Spektroskopie, bis Proben-
Dehydrierung), z.T. selbst durchgeführt oder die Durchführung durch Studenten (siehe unten) 
betreut. Sie hat die zugehörigen Textabschnitte (Materialien und Methoden Sektion) verfasst. Moritz 
Helm (Doktorand in BPT) hat die Gestaltung, Herstellung und Anwendung des Bioreaktorsystems im 
Rahmen seiner Masterarbeit an der BPT und dem Lehrstuhl Konstruktionslehre/CAD unter 
Betreuung von V. Jérôme und nach Absprache mit mir entwickelt. Die meisten PFS-Bioreaktor Zell-
kulturen hat er selbst durchgeführt, weitere im Rahmen von Praktika anderer Studenten betreut. 
Studenten: Mairon Trujillo Miranda hat Bioreaktor-Zellkultur Experimente unter Betreuung (V. 
Jérôme, M. Helm) durchgeführt. Teile der Daten der PLA-b-PAGP  Validierung und Bioreaktor Kultur 
wurden von Oliver Riester (Masterarbeit in BPT), Martin Schmidt (Bachelorarbeit in BPT), Gissela 
Katherine Constante Ibarra (Praktikum in BPT) und Ioannis Chontzoglou (Student) beigesteuert. 
Lukas Weber hat unter meiner Aufsicht die Entwicklung der Experimente zur PLA-PFS Beschichtung 
mit PLA-b-PAGP  im Rahmen seiner Bachelorarbeit in der MCII durchgeführt. Fluoreszenz-
spektroskopie Messungen, wurde von Xiaojian Liao (Doktorand) in der Makromolekulare Chemie II 
(MCII in UBT) durchgeführt.  
Prof. Dr. Greiner sowie Prof. Dr. Agarwal (MCII), Prof. Dr. Ruth Freitag sowie Dr. Valérie Jérôme (BPT) 
haben in dieser Arbeit als Ideengeber mitgewirkt und finale Korrekturarbeiten durchgeführt.  
Zusammenfassung und Diskussion 
Synthetische PFS aus Polylactid (PLA) besitzen zwar die für die Gewebezucht relevanten Basis-
Eigenschaften wie z.B. Abbaubarkeit und Biokompatibilität (Kap. 1.3.1.1), sie weisen jedoch keine der 
für die nicht-zelluläre Umgebung (ECM) natürlicher Organe typischen, biochemischen 
Funktionalitäten auf (Kap. 1.3.1.2). Diese sind wichtig für die Interaktion von Zellen und Substrat, im 
PFS repräsentiert durch die Fasern und das 3D Porengerüst, die Dimensionalität der Pore und die 
Porosität des durch sie aufgespannten Trägers. Vor allem in der Lebergewebezucht sind speziell diese 
Faktoren entscheidend für die Aktivität, Viabilität und Vermehrung der Leberzellen (Hepatozyten) in 
einem Zellträger (Kap.1.3.2.2).  
Die diesem Kapitel zugrundeliegende Arbeit hatte daher zum Ziel, die bisher rein auf synthetischen 
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Polymeren wie PLA basierenden PFS, durch Entwicklung von Techniken zur gezielten Bio-
modifizierung (Kap. 1.3.1.3), für die Leberzell-spezifische Gewebezucht zu erweitern. Dies wurde mit 
zwei Techniken realisiert, basierend auf Elektrospinnen (ES, Kap. 1.7.2) und Beschichtung in Lösung, 
welche ohne chemische Vernetzungen auskommen. Durch den Einsatz eines Gal (Kap. 1.7.1) 
tragenden PLA-Copolymers wurde dabei eine zur ECM-Struktur einer Leber vergleichbare, 
biochemisch nachweislich förderliche Umgebung geschaffen. Unter Einsatz eines Perfusions-
Bioreaktors hat sich gezeigt, dass die Biomodifizierung durch Galaktosylierung eine kontrollierte, 
gleichmäßige Zellbesiedlung auch ins Innere des PFS fördert bzw. erst ermöglicht.  
Biomodifizierung von Polylactid basierten Polymerfaser-Schwämmen 
In dieser Arbeit habe ich zwei Verfahren zur Biomodifizierung monolithischer PFS aus Polylactid 
(PLA) entwickelt. Die Modifizierung erfolgt entweder durch 1) Mischen der Polymere PLA und PLA-b-
PAGP durch ES, oder 2) nachträglich, durch Oberflächenbeschichtung von PLA PFS mit PLA-b-PAGP in 
Lösung (Abb. 28). Der Erfolg und die Qualität der Beschichtung (Gleichmäßige Verteilung, homogene 
Beschichtung) wurde am SEM und, durch die ausgeprägt Autofluoreszenz des Gal-Copolymers, auch 
mit Hilfe von konfokaler Laser-Rastermikroskopie (CLSM) 3D bildgebend analysiert (Abb. 28, rechts).  
Abbildung 28.  Links: PFS-Beschichtungsverlauf (Photographie und Illustration) und Nachweis anhand 
gebildeter Knotenpunkte durch SEM (grüne Kreise). Mitte: Fluoreszenzverhalten galakto-
sylierter Materialien, verwendet für die Faser- (Misch-ES) bzw. PFS-Herstellung (Beschichtung 
in Lösung), ermöglicht die Analyse der Beschichtungsqualität mit CLSM Messungen. 
Während der Sterilisation von Proben unter UV-Licht (Abb. 28,  Mitte) wurde eine ausgeprägte Auto-
fluoreszenz des PLA-b-PAGP Copolymers und daraus hergestellter Funktionsmaterialien (Faser-
matten und PFS) festgestellt. Diese ermöglichte es, die Verteilung des PLA-b-PAGP Copolymers nach 
Misch-Galaktosylierung mit PLA und die Qualität der Beschichtung auf PFS, nach Selbstorganisation 
des Copolymers in Lösung, mit hoher Auflösung am CLSM zu bestimmen. Die Autofluoreszenz wurde 
durch Fluoreszenzspektroskopie analysiert und 3D Absorptions-/Emissionsspektren angefertigt, um 
die Autofluoreszenz der individuellen Polymersysteme PLA bzw. PLA-b-PAGP einzeln und als 
Mischsystem PLA/PLA-b-PAGP (PLA-Gal)  einander gegenüberstellen und vergleichen zu können. 
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Validierung des PLA-Galaktose Copolymers durch 2D-Zellkultur Experimente  
Um den Einfluss der Galaktosylierung der Funktionsmaterialien auf die Zellkultivierung validieren zu 
können, wurden 2D-Zellkultur Experimente durchgeführt. Sie sollten die Hypothese bestätigen, dass 
auch das Gal-Träger Copolymer einen wie in der Literatur postulierten Einfluss auf die Zell-Substrat-
Affinität der Gal-Gruppe des Copolymers zu Hepatozyten vorweist, welche auf einer Rezeptor 
vermittelten Interaktion basiert. Die Auswertung erfolgt sowohl in-situ durch Quantifizierung eines 
spektroskopisch ermittelten, Zellanzahl-spezifischen Reduktionsprozesses, als auch ex-situ durch 
digitale Analyse von LM, SEM und CLSM Aufnahmen (Abb. 29, rechts).  
Abbildung 29. Validierung von PLA-b-PAGP  durch Analyse der Zellkultur mit (A) Gal tragenden und (B,C) 
Referenz Proben. Links: In-situ Analyse durch Quantifizierung einer Zellanzahl-spezifischen 
Reduktionsreaktion, Rechts: Quantifizierung der besiedelten Fläche einer Fasermatte nach 
Auswertung von SEM-, CLSM- (jeweils in Überlagerung gezeigt) und LM-Aufnahmen. 
Um Vergleichsbedingungen zu schaffen, wurden die Proben mit zwei Referenzsystemen, einem 
hydrophilen und einem rein synthetischen, hydrophoben Materialsystem nach paralleler Kultur 
verglichen (Abb. 29). Für alle Proben liegt eine hohe Zell-Viabilität vor, diese liegt in Auswertungen 
von Langzeit- (30 Tage) als auch Kulturzeit abhängigen (3-9 Tage) Lebend/Tod Analysen im Mittel bei 
84 (	2) %. Eine im Vergleich zu den Referenzsystemen durch Präsenz der Galaktose deutlich 
gesteigerte Zellproliferation (Faktor 6 bis 13) ist für zwei unterschiedliche Zelllinien (HuH-7, Hep-3B) 
mit variabler Rezeptor-Expression festzustellen. 
Die Ergebnisse weisen die für eine Interaktion der Gal mit den Gal-spezifischen Zell-Rezeptoren von 
Hepatozyten zu erwartende, deutlich messbare Steigerung der Zell-Adhäsion, -Vermehrung 
und -Verteilung auf der Probe auf. Als Abschluss der Validierung und weiteren Verifizierung der 
Ergebnisse wurde der Einfluss der durch Galaktosylierung eingebrachten Gal-Zell-Rezeptor-
interaktion zusätzlich durch Experimente mit Rezeptor blockierenden Ionen untermauert. Durch die 
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erfolgreiche und als reversibel bestimmte temporäre Abschirmung der Rezeptoren und somit der 
Zell-Gal-Substrat Interaktion wurde bestätigt, dass die Galaktosylierung erfolgreich und nachweislich 
fördernd für die Zellbesiedlung der Fasermatten ist und auch für daraus hergestellte PFS zu erwarten 
sein müsste. Diese Hypothese wurde in 3D Zellkultur-Experimenten unter Einsatz 3D-Druck 
Perfusions-Bioreaktors mit galaktosylierten PLA-Gal PFS untersucht. 
3D Perfusions-Bioreaktor Zellkultur von PLA und PLA-Galaktose Schwämmen 
Ergebnisse mit Jurkat Zellen – zum Vergleich mit früheren Arbeiten unter statischen Bedingungen 
(M1) – zeigen, dass eine gleichmäßige Verteilung der nicht-adhärenten Zellen in einem PFS möglich 
ist. Dies ist allerdings, unter analogen experimentellen Bedingungen, für adhärente Zellsysteme wie 
Hepatozyten nicht der Fall (Abb. 30, PLA). Die Zellen sammeln sich lediglich auf der Schwamm-
oberfläche und dringen nur wenige zehntel Mikrometer in das PFS-Innere ein. Die Erwartungen aus 
der Validierung des PLA-b-PAGP  Copolymers zeigen auch hier – im Vergleich zweier analog 
durchgeführter Kulturen mit PLA und PLA-Gal PFS (Abb. 30) – dass für galaktosylierte PFS eine 
deutliche Verbesserung des Zellbesiedlungsverlaufs eintritt. Der am CLSM untersuchte 
Probenquerschnitt der PLA-Gal PFS zeigt, dass durch Galaktosylierung eine deutliche Steigerung der 
Verteilung von Hepatozyten innerhalb des PFS möglich ist. 
Abbildung 30.  Perfusions-Bioreaktor Ergebnisse nach Auswertung der mit HuH-7 Zellen kultivierten PLA-PFS 
gegenüber galaktosylierten PLA-Gal PFS am CLSM (Zellen grün gefärbt) und am SEM 
(Abbildung des PFS Rand sowie Zentrums). Links unten: Gegenüberstellung Eindringtiefe nach 
Quantifizierung der zellbesiedelten Querschnittsflächen, inkl. Jurkat Vergleichsprobe.
 
 




2.3 M3 - Polylactid Schwämme als Flüssigkeits- und Medikamententräger – 





Der Inhalt dieses Kapitels16 wurde veröffentlicht im ‘ International Journal of Pharmaceutics‘ : 
Johanna Zech, Michael Mader, Daniel Gündel, Hendrik Metz, Andreas Odparlik, Seema Agarwal, Andreas 
Greiner and Karsten Mäder Noninvasive characterization (EPR, µCT, NMR) of 3D electrospun fiber sponges for 
controlled drug delivery, International Journal of Pharmaceutics: X, 2, 2020, 100055. 
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 Zusammenfassung und Diskussion 
Das Verhalten von PFS unter Einfluss z.B. in unterschiedlichen in-vivo oder in-vitro Anwendungs-
szenarien ist bisher kaum verstanden, ebenso wie das Verhalten von Flüssigkeiten innerhalb der PFS 
Struktur. Die zugrundeliegenden Fragestellungen sind dabei sowohl in PFS-Anwendungen mit 
pharmazeutisch-medizinischem Hintergrund (z.B. zur Freisetzungskontrolle von Medikamenten[131], 
oder als ex-vivo Perfusionssystem[138]) mit Fragen zum Einfluss des Mediums und der Umgebung auf 
den PFS, als auch für die Gewebezucht-Anwendungen (Freisetzung von Botenstoffen, Wachstums-
faktoren und in-vivo Applikation) von hoher Relevanz. Die Quantifizierung der Messdaten erfolgt 
sowohl nicht-invasiv bildgebend, über Mikro-Computertomographie  (µCT) und Resonanz-
spektroskopie (NMR, EPR) sowie kompressionsanalytisch durch Messung der reversiblen Flüssig-
keitsfreisetzung unter linearer Stauchung flüssigkeitsbeladener PFS.   
Zu den grundlegenden Aufgaben, Ziel- und Fragestellungen der im folgenden zusammengefassten 
Arbeit zählen:   
1)  3D Analyse des Verlaufs der Aufnahme und Interaktion physiologisch relevanter Flüssigkeiten 
mit PFS unter variablen Umgebungsbedingungen aus µCT und EPR Messungen.  
2)   Auswertung der 3D µCT und EPR Daten zur Identifizierung der genauen Voraussetzungen und 
weiterer Möglichkeiten zur Kontrolle der Medikamenten-Freisetzung aus PFS.  
3)  Analyse der Interaktion von PFS und darin befindlicher Flüssigkeit auf molekularer Ebene: 
NMR-Spektroskopie Messungen der Molekül Relaxation- und Diffusionsprozesse in PFS.  
4)  Analyse der mechanischen Eigenschaften von PFS unter vollständiger und teil-Beladung mit 
Flüssigkeiten (Beladungskapazität, Belastbarkeit, Rückhaltung und Freisetzung).  
5)  Analyse der Freisetzung eines Modell-Medikaments (dTempol) aus PFS mit EPR-Spektro-
skopie: Direktvergleich der Freisetzung aus freier und in PFS-gebundener Flüssigkeit.  
Die PFS wurden mit Poly(para-xylylen) (PPX) beschichtet, um eine gegenüber der Belastung der 
Schwamm-Proben während der Experimente dauerhafte strukturelle Widerstandsfähigkeit der PFS 
zu gewährleisten. Die nahezu nicht-invasive PFS-Beschichtung durch PPX erlaubt neben der 
grundlegenden strukturellen Unversehrtheit der Proben während der Experimente, die 
Reproduzierbarkeit und somit Glaubwürdigkeit der Ergebnisse zu gewährleisten sowie die 
Aussagekraft der Ergebnisse auch für unbeschichtete PFS abzuleiten. Den PFS eröffnet sich dadurch 
zudem die Möglichkeit einer Mehrkomponenten-Beladung (Fasern und Flüssigkeit in Poren), da die 
PPX-Beschichtung eine aus der Literatur bekannte Freisetzungssteuerung ermöglicht[131]. 
Herstellung und Charakterisierung beschichteter Polymerfaser-Schwamm Proben 
Die Herstellung der PFS erfolgt analog wie in der Zusammenfassung von M1 beschrieben, die PPX-
Beschichtung erfolgt durch chemische Gasphasenabscheidung (CVD) nach Pyrolyse von para-
Cyclophan wie in der Literatur bereits weitläufig beschrieben.[131,138,216] Der Fokus der Proben-
herstellung lag in der möglichst genauen Charakterisierung der PPX-PFS und der Analyse der 




Homogenität der PPX-Beschichtung nach erfolgter CVD. Hierzu wurde, durch Auswertung mehrerer 
zusammengesetzter SEM Aufnahmen der mittlere, PFS-tiefenabhängige Faserdurchmesser und nach 
Abzug des mittleren PLA-Faserdurchmessers (~1µm) die PPX-Schichtdicke abgeleitet (Abb. 31). Der 
Kontaktwinkel der PFS vor und nach Beschichtung mit PPX verbleibt dabei nahezu unverändert. 
 
Abbildung 31.  Schwammtiefenabhängige Auswertung der PPX-Beschichtungsdicke (Graph) durch Analyse des 
Faserdurchmessers in SEM Aufnahmen nach (oben) Zusammensetzen der Einzelaufnahmen. 
Der Kontaktwinkel (A) vor und (B) nach Beschichtung ist nahezu unverändert.  
In den oberen Schichten des PFS (bis 200 µm Tiefe) liegt eine vergleichsweise hohe Beschichtungs-
dicke (bis 1,2 µm) des PPX im Vergleich zum Schwammzentrum (400 µm) vor. Es wird jedoch 
angenommen, dass der Einfluss des Gradienten der Schichtdicke, auf Grund der weiterhin sehr hohen 
Porosität des Systems (99→98 %), vernachlässigt werden kann. 
3D-Analyse der Aufnahme von Flüssigkeiten in Polymerfaser-Schwämme 
Zur Analyse des Eindringverhaltens von Flüssigkeiten in PFS wurden spezielle Halter (Abb. 32, links 
oben) mit entweder offener oder geschlossener Probenkavität, sowie unterschiedliche Modell-
Flüssigkeiten eingesetzt. Sie dienen der Simulation pharmazeutisch- bzw. physiologisch relevanter 
Anwendung- und Umgebungsbedingungen. Die verwendeten Flüssigkeiten sind entweder hydrophil 
(Phosphat gepufferter Salzlösung, PBS) oder lipophil (mittelkettige Triglyceride, MCT). Die PFS 
wurden in den Haltern unter einer definierten Flüssigkeitssäule zur Drucksteuerung inkubiert. Im 
Falle von PBS wurde mit oder ohne Einsatz von bovinem Serumalbumin (BSA) gearbeitet, um durch 
darin vorliegende Proteine und Wachstumsfaktoren, die PFS-Benetzbarkeit variieren zu können.   




Für den geschlossenen Halter zeigt sich, je nach Flüssigkeitssystem, eine verhältnismäßig langsame, 
vollständige Benetzung der PFS, wobei stets eine Luftkapsel im PFS gebildet bzw. eingeschlossen wird 
(Abb. 32, rechts oben). Vor allem bestimmt durch die grundlegenden Benetzbarkeit des PFS in 
Abhängigkeit zur gewählten Flüssigkeit, wird die Zeitspanne bis zur vollständigen Penetration des 
Mediums in den PFS auch durch die Größe der gebildeten Luftkapsel bestimmt. Die Zeitspanne der 
über µCT und EPR ermittelten Flüssigkeitsaufnahme ist für PBS mit 130 bis 315 Tagen (im Mittel 
200±67 Tage), auf Grund der sehr schlechten Benetzung des Systems, gegenüber PBS mit BSA (63-77; 
72±5 Tage) und MCT (28-42; 37±5 Tage) hohen Schwankungen unterworfen. Weitere 
Einflussfaktoren sind die Benetzbarkeit des Halters (PTFE) bzw. Kapillarkräfte zwischen PFS und 
Halter und die Löslichkeit der Luft in der ‘Fließfront‘ des Mediums.  
 
Abbildung 32. Analyse der 3D-Flüssigkeitsaufnahme von PFS. Links oben: Illustration der Inkubationshalter.  
Links unten: PFS nach Inkubation mit Öl (MCT) in einem offenen Halter. Rechts: PFS nach 
Inkubation im geschlossenen Halter (3D-µCT Aufnahmen) und nach Quantifizierung als Graph.  
Die Reproduzierbarkeit der Flüssigkeitsaufnahme von PBS gegenüber PBS/BSA konnte somit (im 
Mittel) um den Faktor 5x gesteigert werden. Für den offenen Halter (Abb. 32, unten links) können die 
Flüssigkeiten den PFS nahezu ungehindert durchdringen. Für MCT ist der Prozess bereits in wenigen 
Sekunden abgeschlossen, jenseits der zeitlichen Messbarkeit der µCT bzw. EPR Methoden. Für das 
PBS System ist Flüssigkeitsaufnahme nach exakt reproduzierbar 28 Tagen abgeschlossen. Das 
Verhalten der Flüssigkeitsaufnahme und die Aufnahmegeschwindigkeit kann somit durch Steuerung 
der Hydrophilie des Mediums oder der Benetzbarkeit des PFS gezielt eingestellt und reproduzierbar 
für mögliche Verfahren zur Medikamentenfreisetzung eingesetzt werden.   
Die Auflösungslimitierung der µCT Messungen erlaubt keine Auskunft über den genauen Verlauf der 
Ölpenetration in den PFS in Bezug auf z.B. die Benetzung, oder die Reihenfolge sowie Art der Füllung 
von Mikro oder Makroporen des Schwammes. 




Flüssigkeit-Kapazität, -Rückhaltung und -Freisetzung aus Polymerfaser-Schwämmen 
Ein PFS erlaubt, durch seine Integrität in trockenem als auch mit Flüssigkeit beladenen Zustand, den 
Einsatz als z.B. flüssig-beladener Medikamententräger. Die Flüssigkeit wird durch den Schwamm-
Korpus exakt, auch nach mehrmaliger Kompression, in der von der PFS-Geometrie definierten Form 
gehalten (Abb. 33). Dies kann u.a. eine höhere Kontrolle der Medikamentenfreisetzung gegenüber 
herkömmlichen Verfahren erlauben, welche unter Einsatz einer ‘freien‘ Flüssigkeit den Ort und die 
Geschwindigkeit der gezielten Freisetzung darin enthaltener Medikamente nicht oder nur schwer 
kontrollieren können. Bei einer maximalen Beladung des PFS (100 % Beladung, 35 g/g), gemessen als 
Netto Abtropfgewicht, büßt der PFS nahezu keine seiner mechanischen Eigenschaften in Bezug auf 




Abbildung 33. Kompressionsergebnisse PPX beschichteter Schwämme mit und ohne Beladung mit MCT-Öl. 
Oben: Links) Erster Kompressionszyklus für trockenen und vollständig beladenen PFS; Rechts) 
Kompression von Schwämmen unterschiedlicher Beladung bei entsprechender Maximal-
kompression .. Mitte: PFS vor und nach Kompression (500 Zyklen). Unten: Kompressions-
verlauf eines PFS mit 80 % Beladung zur Demonstration des reversiblen Freisetzungsverlaufs 
in Abhängigkeit zur Kompression ε (in %). Anmerkung: Öl-Freisetzung erkennbar an 
glänzender PFS-Oberfläche. 




Unter Kompression mit definierter Maximalkompression (. 10-30%) wird das aufgenommene Öl 
eines vollständig beladenen PFS (100 %, MCT) jedoch auch sofort freigesetzt und kann, auf Grund der 
limitierten Reversibilität der Elastizität des PFS, nicht mehr vollständig wiederaufgenommen werden. 
Unter reduzierter Beladung (90 % bis 70 %) behält der PFS seine Ausgangshöhe nahezu vollständig 
bei. Das Öl im PFS wird, bei entsprechender Kompression (90 % Beladung  10 % ., usw.) immer 
bei ca. 70% der angelegten Maximalkompression freigesetzt und auch nach 500 Zyklen vollständig 
reversibel wieder absorbiert. Der Beginn der Freisetzung ist auch mit dem Kraftverlauf der PFS-
Kompressionsmessung kongruent, welcher analog zum Kurvenverlauf trockener PFS voraussichtlich 
den Wechsel der Kompression von Makro zu Mikroporen wiederspiegelt. Unter diesen 
Rahmenbedingungen kann ein PFS unter Einsatz als Flüssigkeitsbeladener Medikamententräger, je 
nach Anwendungsbeanspruchung, die Geometrie der Flüssigkeit konstant beibehalten, solange die 
Kompression der Mikroporen noch nicht eingetreten ist. 
Molekulare Interaktion und Freisetzung eines Modell-Medikaments 
Die Interaktion einer Flüssigkeit mit dem PFS wurde durch Bestimmung der Diffusions- und 
Relaxationskoeffizienten über Kernspin Resonanzspektroskopie (NMR) untersucht. Die Ergebnisse 
zeigen, dass für freies MCT-Öl lediglich Relaxationsprozesse zwischen den MCT Molekülen (Abb. 34, 
MR: T2: 100 ms bis 1000 ms) zu finden sind. Für MCT-Öl im PFS treten hingegen zusätzlich Diffusions-
limitierungen (hier nicht gezeigt) und Oberflächenrelaxationsprozesse (OR, T2: 300 ms) auf, welche 
auf die Interaktion des Öls mit der PFS-Oberfläche zurückzuführen sind. Der Integrale Anteil der OR 
entspricht 30%, dieser Anteil steht demnach für vor allem Van-der-Waals Wechselwirkungen des Öls 
mit den Fasern des PFS.  
 
Abbildung 34. Links: Aufbau zur Analyse der Freisetzung eines Modell-Medikaments im Direktvergleich 
(Graph, Mitte) aus MCT gebunden in einem PFS (100 % Beladung) gegenüber ‘freiem‘ MCT‘ 
gleicher Geometrie. Rechts: Über NMR ermittelte Relaxationsprozesse in beiden Systemen. Mit: 
MR Molekülrelaxation, OR: Oberflächenrelaxation zwischen Molekül und Fasergerüst. 
Der Freisetzungsverlauf beider Systeme ist, im Rahmen der experimentellen Schwankungen nahezu 
identisch. Somit ist trotz der im PFS durch Oberflächenrelaxationen recht ausgeprägten Wechsel-
wirkung des MCT-Öls mit dem Fasergerüst keine signifikant durch Diffusionslimitierung 
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4 Anhang – Strukturmodifizierungen von Polymerfaser-Schwämmen 
4.1 Einleitung – Hintergrund und Techniken 
Das aktuelle Herstellungsverfahren von PLA basierten PFS (nach SANFD, Kap. 1.5.2) ermöglicht 
derzeit lediglich die direkte Porenstrukturierung über Steuerung der Kristallisation, während des 
Gefrierprozesses im Gefriertrocknungsschritt (Kap. 1.6.5). Dabei werden vorranging PFS mit nur 
gering ausgeprägter Porenstrukturierung gewonnen (Kap. 1.6.5.2). Für die Herstellung ultra-poröser 
PLA basierter PFS, ist bisher kein Verfahren zur kontrollierten, gerichteten Porenstrukturierung (Kap. 
1.6.5.3) bekannt bzw. veröffentlicht worden. Es existieren bisher lediglich Arbeiten zur gerichteten 
Porenstrukturierung von Schwämmen hergestellt aus Polymerlösungen.[32,139,217–219] Auch alternative 
Techniken zur Mikroporen-Strukturierung von Schwämmen, anders als über Dispersionsmedium-
Kristallisation, sind aktuell nicht bekannt. Selbes gilt für Techniken zur präzisen Makrokanalisierung 
von ultra-porösen PFS. 
Im Rahmen meiner Arbeite habe ich hierzu an drei voneinander unabhängig durchführbaren 
Techniken zur Porenstrukturierung bzw. Makrokanalisierung von PFS gearbeitet. Die Poren-
strukturierung der PFS kann sowohl 1)   während der Gefriertrocknung als auch 2) nach der 
thermischen Vernetzung des PFS erfolgen. Die Techniken 1-3 können dabei auch beliebig miteinander 
kombiniert werden. Das zugrundeliegende Verfahren, der Modifizierungsablauf und die ersten 
Ergebnisse dieser Arbeit sind in den folgenden Kapiteln zusammengefasst: 
Technik 1 erlaubt die direkte Porenstrukturierung von PLA-PFS während der Gefriertrocknung, 
basierend auf der Verwendung von t-BuOH als Dispersionsmedium.  
Technik 2 erlaubt die nachträgliche Porenstrukturierung von PLA-PFS unter Verwendung von 
z.B. Na-Acetat oder MgSO4 mit bevorzugt nadelförmiger Kristallit-Struktur.
Technik 3 erlaubt die Makrokanalisierung von PLA-PFS durch Einsatz von Metallkanülen 
während der PFS-Herstellung nach SANFD sowie in Kombination mit Technik 1 & 2. 
Die folgenden Kapitel basieren auf Beobachtungen bisheriger Ergebnisse, Erfahrungswerten und 
Annahmen, sie konnten noch nicht vollständig durch Experimente belegt werden.  
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Technik 1 – Herstellung von PLA-PFS mit gerichteter Porenstruktur 
Unter bestimmten Bedingungen bildet t-BuOH nadelförmige Kristalle (Abb. 36, unten) aus, welche 
unter Steuerung ihrer Wachstumsrichtung, zur Erzeugung gerichtet (Kap. 1.6.5) porenstrukturierter 
PFS eingesetzt werden können. (Abb. 35).  
Abbildung 35. Herstellung von PFS mit gerichteter Porenstruktur (Dispersionsmedium: t-BuOH): A) Ein 
Glasrohr mit Faserdispersionsmedium wird bei 4 °C auf einer Glasplatte stehend gekühlt. 
B) Der Kristallisationseintritt ausgehend vom Glasplattenkontakt, führt zu gerichteter
Kristallisierung entlang der Gefäßausrichtung. C) Unter Tief-kalten Bedingungen (-196 °C, N2)
wird der gefrorene Korpus in definierter Länge aus der Form gedrückt und geschnitten, um
D) gleichmäßig große PFS zu erhalten.
Die t-BuOH Kristallitgröße hat direkten Einfluss auf die spätere Porengröße (Kap. 1.6.5.2) und es ist 
anzunehmen, dass das Kristallwachstum von t-BuOH durch Steuerung des Temperaturgradienten 
gezielt variiert werden kann, um die spätere Porengröße im PFS gezielt zu steuern. 
Abbildung 36.  Porenstruktur eines nach Abbildung 35 hergestellten PFS mit gerichteter Porenstruktur. SEM-
Abbildungen (Links und Mitte) der Poren im horizontalen Querschnitt, (Rechts) Porenstruktur 
im vertikalen Querschnitt, der Porenverlauf zieht sich hier einseitig gerichtet durch den 
gesamten Schwamm. (Unten) Gerichtet gewachsene t-BuOH Kristalle (im Glas-Behälter ohne 
Fasern) zur Querschnittsillustration. 
Durch das gerichtete Kristallwachstum ergeben sich jedoch, auf Grund der daraus resultierenden 
Anisotropie des Systems, auch deutliche Einschränkungen in der Handhabung und dem Proben-
ausschuss Anteil des vorletzten Schrittes der PFS-Herstellung.  
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Die Kristallisationsrichtung entscheidet, ob eine PFS-Struktur und somit die mechanischen 
Eigenschaften des späteren Trägers isotrop oder anisotrop sind. Die Anisotropie führt als negativer 
Nebeneffekt zu einer hohen mechanischen Anisotropie des gefrorenen Dispersionsmediums, welches 
seine Verarbeitbarkeit und Handhabbarkeit beim Schnitt (Abb. 35, C) der PFS während ihrer 
Herstellung maßgeblich erschwert. Im Verlauf der gerichteten Porenstrukturierung (Kap. 1.6.5.3) 
ergibt sich durch die hohe Anisotropie des gerichtet gefrorenen Dispersionsmediums eine um etwa 
den Faktor 10-20x gesteigerte Ausschussrate in der Probenproduktion.  
Technik 2 – Porenmodifizierung von PFS durch Salzstrukturübertragung 
Natriumacetat (NaAc) bildet ähnlich wie Magnesiumsulfat, unter schneller Kristallisation aus stark 
übersättigten Lösungen, nadelförmige Kristalle aus (Abb. 37).  
Abbildung 37.  Nadelförmige Salz-Kristalle aus Fällung von Natriumacetat (NaAc) und Magnesiumsulfat. 
Durch Übertragung dieser Kristallit-Struktur auf einen PFS ist es denkbar, die Porenstruktur des PFS 
aus mehreren Kristallisationsrichtungen auch ggf. mehrfach hintereinander zu modifizieren. Das 
Verfahren basiert darauf, einen auf üblichem Wege hergestellten PFS (Kap. 1.6.5) oder z.B. bereits 
unter Verwendung von Technik 1 porenstrukturierten PFS, unter leicht erhöhten Temperaturen 
(~30 °C) in eine (sonst) übersättigte NaAc-Lösung zu gegeben und diese Lösung anschließend 
abkühlen und kristallisieren zu lassen (Abb. 38).  
Abbildung 38.  Verlauf einer schnellen Kristallisation (NaAc-Lösung) zur Porenstrukturierung eines darin ein-
getauchten PLA-PFS. (Anmerkung: Eine Hydrophilierung des PFS durch Plasma ist zur 





Nach Trocknung des Systems und unter kurzer Anwendung von Schmelzbedingungen zur Struktur-
übertragung, kann bei einer Strukturierungstemperatur (S-Temp.) von 150 °C (PLA-PFS: 5 Min.) die 
Struktur des Salzkristallits auf den PFS übertragen werden. Die Struktur des PFS bleibt ohne oder bei 
zu kurzer Temperaturbehandlung unverändert. Durch anschließendes Waschen des PFS im 
Salzkristall kann das Salz entfernt und der PFS nach Gefriertrocknen zurückgewonnen und 
charakterisiert werden. Durch Steuerung der K-Temperatur und somit der Kristallisations-
geschwindigkeit kann die Porenstruktur verändert werden (Abb. 39).  
 
Abbildung 39.  Kristallstruktur von PLA basierten PFS nach Porenstrukturierung durch Salzkristallstruktur-
übertragung. Die Porenstruktur lässt sich durch Steuerung der Kristallisationsbedingungen 
(Temperatur → Kristallisationsgeschwindigkeit) variieren. Die Skala entspricht 20 µm. 
Es ist anzunehmen, dass sich die Größe als auch die Gestalt der Poren sowie Fasern ebenfalls unter 
Steuerung der S-Temperatur und der Laufzeit der Temperierung verändern lässt. Ein langfristig bei 
150 °C temperierter PFS konnte nach Entfernen des Salzes nicht mehr als PFS gewonnen werden. 
Vermutlich wird die Faserstruktur, oder das Faser-Netzwerk (bei bisher unbestimmter Laufzeit der 
Temperierung) dauerhaft beschädigt. Eine Zersetzung von PLA bei diesen Temperaturen ist nur für 
kurzzeitige Temperierungen zu vermeiden. In beiden Techniken ist festzustellen, dass die Kristall-
struktur des verwendeten Dispersionsmediums bzw. Salzes und die kontrollierte Steuerung des 
Kristallisationsprozesses über die finale Porenstruktur sowie ihre Einheitlichkeit entscheiden, vor 
allem entlang der Ausbreitungsrichtung der Kristallisation (nicht gezeigt).  
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Technik 3 – Makrokanalisierung von PFS 
Es existieren Techniken zur nachträglichen Makrokanalisierung von Schwämmen, welche unter 
Einsatz von löslichen Templaten[220] oder unter harschen Methoden, z.B. unter Einsatz eines 
Lasers[221], erzeugt werden können. Diese Makrokanäle könnten zukünftig zur Steuerung der Zell-
besiedlung, der künstlichen Zellträger-Vaskularisierung, oder zur Anpassung des konvektiven Nähr-
mediumtransports eines zellbesiedelten PFS in Bioreaktor-Kultur (M2) Anwendung finden.  
Als alternative Technik zu den genannten Verfahren einer Schwamm Makrokanalisierung habe ich 
eine Technik entwickelt, welche sich für PLA-PFS eignet und in die PFS-Herstellungsverfahren nach 
SANFD (1.5.2) sowie den obig genannten Techniken zur Porenstrukturierung integrieren lässt. Die 
Technik basiert auf dem Einsatz von Metallkanülen (Durchmesser von 300 µm, oder mehr möglich), 
bei sonst gleichbleibender PFS-Herstellung bzw. Verarbeitung (Abb. 40). 
Abbildung 40. Herstellung von PFS mit definierten Makrokanälen (300 µm): A) Ein Glasrohr wird B) durch 
eine Schablone mit Metallkanülen versehen (Fotographie Mitte), danach die Faserdispersion 
zugegeben, C) eingefroren, die Kanülen entnommen und D) der gefrorene Korpus unter Tief-
kalten Bedingungen geschnitten, um hieraus E) gleichmäßig große PFS zu erhalten.  
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Die Hauptproblematik der Technik besteht in der Homogenisierung der Faserdispersion unter 
Präsenz der Kanülen. Die Homogenisierung wird dabei durch die räumlichen Einschränkungen wie 
auch durch Vibration der Kanülen stark beeinträchtigt. Die Kanülen verdrängen die Faserdispersion 
und müssen daher vor Zugabe der Dispersion eingeführt, gegenüber Vibration fixiert und nach 
Gefrieren der Faserdispersion wieder entfernt werden, um die PFS weiter bearbeiten zu können.  
4.2 Resümee 
Die auf die genannten PFS Strukturierungstechniken jeweilig einflussnehmenden Faktoren der 
Kristallisations- und Temperaturkontrolle sowie der Homogenisierung der Dispersion sind ohne 
spezielles Labor-Equipment nur schwer zu kontrollieren. Die durch die beschriebenen Techniken 
noch einmal stark erweiterte Anzahl an Einflussfaktoren der Systemdynamik der PFS-Herstellung 
(Kap. 1.6.1) erhöhen die Komplexität der PFS-Herstellung und die Proben-Ausschussrate noch einmal 
maßgeblich. Dies gilt vor allem für kombinative Produktionsschritte, wie z.B. der gleich-zeitiger 
Mikroporen- und Makrokanal Schwammstrukturierung. Dabei ist auch die Anisotropie ein 
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Im Rahmen der in dieser Arbeit zusammengefassten Schritte zur Herstellung und Modifizierung von 
abbaubaren Polymeren und daraus hergestellten Polymerfaser-Schwämmen ergeben sich unzählige 
potenziell vielversprechende Weiterentwicklungsmöglichkeiten und Fragestellungen  … 
… mechanisch-physikalischer Natur. 
PFS-Belastbarkeit in Abhängigkeit zur PLA Materialzusammensetzung (Taktizität) aber vor allem 
Faserdicke (> 1 µm) sollte untersucht werden. Beide Faktoren sind äußerst vielversprechend, da sie 
eine Steigerung der PFS-Integrität bei gleichbleibender Porosität und Poreninterkonnektivität 
ermöglichen sollten. Auf Grund des antagonistischen Verhaltens zwischen PFS-Integrität und Faser-
dicke nach thermischer Vernetzung (Ergebnisse nicht gezeigt) ist dabei, bei gleichbleibender 
Vernetzung, auch eine Desintegrationsanalyse sinnvoll, um die Desorption von Einzelfasern aus dem 
PFS-Verbund untersuchen und optimieren zu können. Faser-Desorption ist eventuell durch 
chemische Vernetzung von PLA-PFS denkbar, eine solche muss jedoch wiederum gleichlaufend zu 
Material-Abbaubarkeitsstudien erfolgen. 
… biozellulärer Natur.  
Poren- und Besiedlungskontrolle: Die gleichmäßige Steuerung der Porosität von PFS (Poren-Größe, -
Verteilung, - Interkonnektivität, -Richtung), ihrer reproduzierbaren Herstellung und der davon aus-
gehenden Einflüsse auf die Zellbesiedlung und eine Langzeit-Kultur ist von hohem Interesse in der 
Gewebezucht. Die bisherigen und zukünftigen PFS-Systeme sollten dabei auch für alternative 
Zelltypen (Hep-3B, Hep-G2, usw.) und Zellsysteme (Leber, Niere, usw.) untersucht werden. 
Zellversorgung: Neben der weiteren Entwicklung und Optimierung der PFS Zellularisierung mit Hilfe 
von 3D Perfusionsbioreaktoren sind auch die Fragestellungen und Möglichkeiten einer der Leberzell-
Kultivierung vorgeschalteten oder parallelen künstlicher Gefäßbildung (Vaskularisierung) von hohem 
Interesse für den weiteren Verlauf der PFS Entwicklung.[3]   
… medizinischer Natur. 
PLA-PFS besitzen, basierend auf den in dieser Arbeit gezeigten Ergebnissen ein hohes Potential zur 
Entwicklung in eine ausgereifte in-vitro Zelltest-Plattform oder für erste in-vivo Applikationen. Die 
Verwendung von medizinisch zugelassenem PLA ist dabei jedoch auch von Interesse, ebenso wie die 
Weiterentwicklung bisheriger Techniken zur Steuerung der in-vitro Zellbesiedlung in Bioreaktoren, 
da hierbei der Einsatz und die Freisetzung von Medikamenten oder Wachstumsfaktoren von hohem 
Interesse ist.  
… materialchemischer Natur. 
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Die PLA basierten wie auch PLA-Gal galaktosylierten PFS sollten in weiterführenden Arbeiten in ihrer 
Materialzusammensetzung variiert werden. Es ist anzunehmen, dass dies Möglichkeiten zur 
Steuerung der Zell-Substrat Haftung und gezielteren Anpassung der Zellbesiedlungskontrolle liefern 
könnte. Hierzu gehört auch eine genauere Bestimmung der Interaktion von Zellen und Material in 
Bezug auf Haftung (z.B. in Abhängigkeit zum PLGA-PAGP Copolymer oder Galaktose-Blocklängen-
Anteil) und der Einfluss auf den Zellbesiedlungsprozess. Die Zugabe von Additiven (Kap. 1.2: 
Wachstumsfaktoren, Enzyme, Medikamente usw.) und die weitere Entwicklung der PFS-Beschichtung 
mit PLA-b-PAGP  Systemen ist ebenso von Interesse (alternativ: Kollagen, Hyaluronsäure, Fibroin), 
um die Vielfalt und Flexibilität der abbaubaren PFS für weitere ECM abbildende (biomimetische) 
Ansätze zu erweitern. 
... rheologischer Natur. 
Die Faserverteilung vor Gefrieren bzw. Gefriertrocknen (Kap. 1.6.5.1) ist ein entscheidender Faktor 
für die Qualität der hergestellten PFS. Die Reproduzierbarkeit und Glaubwürdigkeit der damit 
durchgeführten Experimente werden durch sie maßgeblich beeinflusst (Kap. 1.6.5.4). Die 
grundlegenden Fragestellungen zur Homogenisierung konzentrierter Faserdispersionen, im Hinblick 
auf ihre rheologischen Zusammenhänge, sollten daher in weiterführenden Arbeiten genauer 
untersucht werden.  
… zur Material- und PFS-Abbaubarkeit 
Die Wahl des PFS-Basismaterials ist neben der bisherigen, rein in-vitro basierten Zellkulturanalyse 
(M1, M2) auch für in-vivo Applikationen von hoher Bedeutung. Hier sollten jedoch auch andere 
Basismaterialien mit geeigneterer Abbau-Geschwindigkeit gegenüber des in dieser Arbeit 
herangezogenen PLLA verwendet werden (z.B. amorphes PLA, PLGA, Mischsysteme PLA/PLGA usw.). 
Das in dieser Arbeit verwendete PLA ist nicht für medizinische Anwendungen zugelassen und unter 
physiologischen Bedingungen nur sehr langsam abbaubar. 
… zur Fluoreszenz 
Eine noch genauere Analyse der Autofluoreszenz[222] von Gal-Systemen (Steuerung der 
Absorptions-/Emissionsbanden, Quantifizierung der Quantenausbeute u.ä.) ist von hohem 
Interesse für die Gewebezucht, da sie z.B. die parallel-Analytik von PFS-Struktur, Zell-Verteilung
und Proliferation erlauben. Gegebenenfalls könnten diese Analysen dann sogar mit Lebend/Tot 
Messungen kombiniert werden. Auf diese Weise können noch weit mehr Informationen zur Zell-
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